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Il existe plusieurs théories du contrôle moteur, chacune présumant qu’une différente variable 
du mouvement est réglée par le cortex moteur. On trouve parmi elles la théorie du modèle 
interne qui a émis l’hypothèse que le cortex moteur programme la trajectoire du mouvement et 
l’activité électromyographique (EMG) d’une action motrice. Une autre, appelée l’hypothèse 
du point d’équilibre, suggère que le cortex moteur établisse et rétablisse des seuils spatiaux; 
les positions des segments du corps auxquelles les muscles et les réflexes commencent à 
s’activer. Selon ce dernier, les paramètres du mouvement sont dérivés sans pré-programmation, 
en fonction de la différence entre la position actuelle et la position seuil des segments du corps.  
Pour examiner de plus près ces deux théories, nous avons examiné l’effet d’un changement 
volontaire de l’angle du coude sur les influences cortico-spinales chez des sujets sains en 
employant la stimulation magnétique transcrânienne (TMS) par-dessus le site du cortex 
moteur projetant aux motoneurones des muscles du coude. L’état de cette aire du cerveau a été 
évalué à un angle de flexion du coude activement établi par les sujets, ainsi qu’à un angle 
d’extension, représentant un déplacement dans le plan horizontal de 100°. L’EMG de deux 
fléchisseurs du coude (le biceps et le muscle brachio-radial) et de deux extenseurs (les chefs 
médial et latéral du triceps) a été enregistrée.  
L’état d’excitabilité des motoneurones peut influer sur les amplitudes des potentiels évoqués 
moteurs (MEPs) élicitées par la TMS. Deux techniques ont été entreprises dans le but de 
réduire l’effet de cette variable. La première était une perturbation mécanique qui 
raccourcissait les muscles à l'étude, produisant ainsi une période de silence EMG. La TMS a 
été envoyée avec un retard après la perturbation qui entraînait la production du MEP pendant 
la période de silence.  
La deuxième technique avait également le but d’équilibrer l’EMG des muscles aux deux 
angles du coude. Des forces assistantes ont été appliquées au bras par un moteur externe afin 
de compenser les forces produites par les muscles lorsqu’ils étaient actifs comme agonistes 




Les résultats des deux séries étaient analogues. Un muscle était facilité quand il prenait le rôle 
d’agoniste d’un mouvement, de manière à ce que les MEPs observés dans le biceps fussent de 
plus grandes amplitudes quand le coude était à la position de flexion, et ceux obtenus des deux 
extenseurs étaient plus grands à l’angle d’extension. Les MEPs examinés dans le muscle 
brachio-radial n'étaient pas significativement différents aux deux emplacements de 
l’articulation.  
Ces résultats démontrent que les influences cortico-spinales et l’activité EMG peuvent être 
dissociées, ce qui permet de conclure que la voie cortico-spinale ne programme pas l’EMG à 
être générée par les muscles. Ils suggèrent aussi que le système cortico-spinal établit les seuils 
spatiaux d’activation des muscles lorsqu’un segment se déplace d’une position à une autre. 
Cette idée suggère que des déficiences dans le contrôle des seuils spatiaux soient à la base de 
certains troubles moteurs d’origines neurologiques tels que l’hypotonie et la spasticité.  
Mots-clés : cortex moteur, contrôle moteur, stimulation magnétique transcrânienne, TMS, 
SMT, potentiel évoqué moteur, MEP, contrôle cortico-spinal, seuil d’activation spatial, 






According to a dominant theory, the motor cortex is directly involved in pre-programming 
motor outcome in terms of movement trajectories and electromyographic (EMG) patterns. In 
contrast, the equilibrium point theory suggests that the motor cortex sets and resets the spatial 
thresholds, i.e., the positions of body segments at which muscles and reflexes begin to act. 
Movement parameters thereby emerge without pre-programming, depending on the difference 
between the actual and the threshold position of the body segments. 
To choose between these two theories of motor control, we investigated corticospinal 
influences associated with voluntary changes in elbow joint angle in healthy individuals using 
transcranial magnetic stimulation (TMS) of the brain site projecting to motoneurons of the 
elbow muscles. In order to minimize the influence of motoneuronal excitability on the 
evaluation of corticospinal influences, motor evoked potentials (MEPs) elicited by TMS were 
obtained during the EMG silent period produced by a brief muscle shortening prior to the 
TMS pulse. MEPs were obtained at a flexion and an extension elbow angle actively 
established by subjects. MEPs were recorded from 2 elbow flexors (biceps and brachioradialis) 
and 2 extensors (medial and lateral heads of triceps). Flexor MEP amplitude was bigger at the 
elbow flexion position in the case of the biceps and extensor MEPs were bigger at the 
extension position in both extensors studied (reciprocal pattern). MEPs observed in the 
brachioradialis did not differ at the two elbow orientations. 
A similar difference in corticospinal influences at the two elbow positions was often preserved 
when the tonic activity of elbow muscles was equalized by compensating the passive muscle 
forces at the two positions with a torque motor. Thus, corticospinal influences and EMG 
activity were de-correlated and it can be concluded that the corticospinal system is not 
involved in pre-determining the magnitude of motor commands to muscles. Results suggest 
that the corticospinal system resets the spatial thresholds for muscle activation when segments 
move from one position to another. This implies that deficits in spatial threshold control may 
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La capacité du corps humain à se déplacer selon ses désirs est généralement tenue pour 
acquise par les individus sains, mais, en réalité, elle représente une interaction complexe de 
multiples facteurs physiques, physiologiques et environnementaux (Zajac, 1989). Le contrôle 
des muscles qui effectuent ces mouvements volontaires est influencé en grande partie par le 
cerveau (Roland, 1984), ce qui a inspiré beaucoup de recherches au sujet du contrôle cortical 
des mouvements. Malgré une abondance de littérature démontrant la participation de certaines 
aires du cerveau dites « motrices » à la production du mouvement, le mécanisme précis de ce 
contrôle n’est pas encore confirmé (Reis et al., 2008). 
Le cortex moteur primaire, une aire située en avant du sillon central, est considéré comme le 
principal contrôleur cortical du mouvement, grâce à la connexion directe entre certains 
neurones de cette région et les motoneurones de la moelle épinière innervant les muscles au 
moyen de la voie cortico-spinale (Roland, 1984). Cela ajouté au fait qu’il reçoit des 
projections des autres aires motrices, lui permettant d’intégrer la contribution de ces régions et 
d’en transmettre le résultat aux muscles (Roland et al., 1980). 
L’importance de cette aire en fait une cible attirante pour la recherche visant à élucider le 
mécanisme de contrôle cortical du mouvement. Une meilleure compréhension de ce processus 
chez la personne saine permettra d’investiguer le ou les paramètres altérés par une pathologie 
du mouvement, pour ainsi développer des méthodes de diagnostic et des traitements ciblant 
précisément le problème (Shumway-Cook & Woollacott, 2007). 
De nos jours, il existe un grand nombre de courants de pensée en contrôle moteur, chacun avec 
sa propre explication du rôle du cortex dans le mouvement. Certains pensent que le cortex 
moteur programme les variables mécaniques du déplacement désiré telles que la force 
musculaire à produire (Evarts, 1967), la direction du mouvement (Georgopoulos et al., 1982), 




électromyographique (Townsend et al., 2006), et qu’il envoie cette commande motrice aux 
muscles pour être effectuée. 
Une autre théorie, appelée l’hypothèse du point d’équilibre, propose l’idée que le rôle du 
cerveau soit l’établissement de seuils spatiaux d’activation des muscles plutôt que le calcul des 
paramètres mécaniques (Bizzi et al., 1992; Feldman, 1986).  
Chaque modèle du contrôle moteur a ses propres adhérents et détracteurs, puisque chacun a 
ses propres points forts, mais présente aussi quelques lacunes en matière de l’explication de 
certains phénomènes naturels observés (Latash et al., 2010). 
Étant donné ce manque de consensus en ce qui concerne le mécanisme cortical du contrôle du 
mouvement volontaire, cette étude avait comme but d’approfondir nos connaissances au sujet 
de ce contrôle chez la personne saine en analysant l’effet d’un déplacement volontaire du 
coude sur la sortie du cortex moteur. 
La technique choisie pour accomplir cette tâche était la stimulation magnétique transcrânienne, 
puisqu’elle permet une visualisation des influences cortico-spinales d’une manière non 
invasive et non douloureuse. 
L’objectif était d’examiner l’effet d’un changement de l’angle du coude sur les influences 
cortico-spinales. Le mouvement étudié était une flexion-extension dans le plan horizontal. 
La plupart des études concluant à la participation du cortex à la programmation d’une variable 
particulière reposent sur l’observation d’une corrélation entre ce paramètre du mouvement et 
la décharge des neurones du cortex moteur primaire. La corrélation n’implique pas 
nécessairement la causalité (Simon, 1954), indiquant la nécessité de trouver de nouvelles 
méthodes permettant de conclure plus définitivement le rôle du cortex lors des mouvements. 
Il est parfois aussi utile de démontrer en quoi le cerveau n’est pas concerné, autant que 
d’illustrer ce qu’il est possiblement appelé à faire, puisque le pouvoir d’exclure une certaine 




En tenant compte de cette idée, nous avons décidé d’examiner la possibilité que le cortex 
moteur programme l’activité électromyographique (EMG) et l’envoie aux muscles pour qu’ils 
la produisent. L’activité EMG a été équilibrée aux deux positions du coude à l’aide de deux 
techniques séparées; l’application de forces assistantes fournies par un moteur dans le but de 
compenser l’activité d’un muscle travaillant comme agoniste, ainsi qu’une perturbation 
mécanique fournie par le moteur afin de créer une période de silence EMG aux deux 
orientations du coude. 
L’hypothèse était qu’en présence d’une activité EMG équivalente aux deux positions du coude, 
la sortie du cortex démontrerait une modulation avec le changement de l’angle, illustrant ainsi 
que l’EMG et les influences cortico-spinales ne sont pas corrélées. 
Une démonstration réussie de ce phénomène permettra de conclure que le cortex moteur 
primaire ne participe pas à la programmation de l’activité EMG. 
La perturbation mécanique engendre la période de silence en raccourcissant les muscles situés 
du côté du coude vers lequel la force est exercée, ce qui étire les muscles situés de l’autre côté 
de l’articulation et déclenche le réflexe myotatique (voir section 1.1.4). Un exercice 
supplémentaire incluant l’emploi des forces assistantes couplées aux perturbations mécaniques 
a été effectué. Il avait comme but d’évaluer la présence et la latence du réflexe myotatique 
dans les muscles étirés, aux deux positions du coude. 
L’hypothèse était que l’étirement allait réussir à provoquer le réflexe myotatique dans un 
même muscle lorsqu’il prend le rôle de l’agoniste autant que quand il est antagoniste. 
Si cela se produit effectivement, cela suggèrera que le muscle fût près de son seuil spatial 
d’activation aux deux longueurs du muscle. Ce résultat indiquerait que la position seuil avait 
été rétablie de la longueur initiale à la nouvelle longueur du muscle avec le déplacement 
volontaire. 
La contribution souhaitée est d’enrichir nos connaissances de base dans le domaine de 
contrôle moteur, en démontrant que le cortex moteur ne programme pas l’activité EMG, et de 




activés, ce qui conforme avec l’hypothèse du point d’équilibre. Un impact indirect sur la 
pathophysiologie est aussi désiré, puisqu’en démontrant la modulation des influences cortico-
spinales avec un déplacement volontaire chez le sujet sain, de futures études pourront être 
entreprises dans le but de déterminer l’effet de différents troubles sur le mécanisme normal. 
Le premier chapitre de ce mémoire introduira certains concepts physiologiques indispensables 
à la compréhension de la recherche exposée, ainsi qu’une revue de la littérature au sujet des 
deux modèles de contrôle moteur qui seront comparés au cours de cette étude. Il sera complété 
par une introduction à la stimulation magnétique transcrânienne et à son utilité à l’étude des 
influences cortico-spinales. 
Le deuxième chapitre exposera les objectifs et hypothèses de cette étude, suivi d’une 
description des méthodes employées afin d’évaluer ces hypothèses dans le chapitre trois. Il 
sera suivi d’une description des résultats expérimentaux obtenus (chapitre quatre). 
Une discussion de ces résultats et une interprétation des données en ligne avec la littérature 
existante seront présentées dans le chapitre cinq, accompagnées de la présentation de quelques 
limites possibles de l’étude et de la signification des résultats pour le contrôle moteur. La 




CHAPITRE 1 : RECENSION DES ÉCRITS 
 
La revue de la littérature comprend une brève introduction à de nombreux aspects 
physiologiques afin de permettre une appréciation complète de la matière de cette étude. Elle 
sera suivie d’une analyse approfondie de deux courants importants en contrôle moteur; la 
théorie du modèle interne et l’hypothèse du point d’équilibre. Finalement, il y aura une 
description de la technique expérimentale employée lors de cette expérience : la stimulation 
magnétique transcrânienne.  
1.1 Concepts physiologiques de base 
1.1.1 Le motoneurone alpha 
Les motoneurones alpha, situés dans la corne ventrale de la moelle épinière, innervent les 
fibres extrafusales des muscles (les fibres qui composent un muscle), et sont responsables de 
la production des contractions musculaires. Leur décharge est réglée par la voie cortico-
spinale (voir section 1.2). L’activation de ces neurones engendre une contraction des fibres 
extrafusales, créant ainsi de la tension dans celles-ci, ce qui génère un déplacement. Un 
motoneurone alpha et les fibres musculaires qu’il innerve composent une unité motrice 
(Kincaid, 2009). 
Chaque motoneurone a sa propre morphologie, excitabilité et distribution de connexions. La 
taille du neurone est la caractéristique morphologique la plus étudiée. Elle est évaluée en 
considérant son diamètre, sa superficie, le nombre de dendrites, et la capacitance du corps 
cellulaire (Binder et al., 2010). 
La taille du neurone est proportionnelle au nombre de fibres musculaires qu’il innerve. Y est 
associé le fait que les plus grands motoneurones ont normalement les axones les plus épais, 
parce que l’axone doit être assez large pour donner suffisamment de branches à ces fibres 




L’amplitude d’un potentiel d’action (voir section 1.4) croît avec le diamètre de l’axone. 
Henneman et coll. (1965) ont appliqué leur connaissance de ce principe pour déterminer la 
taille d’un simple neurone qui se déchargeait pendant l’étirement du triceps d’un chat 
décérébré. Ils ont observé que les plus petits motoneurones avaient les seuils d’activation les 
plus bas, et se déchargeaient donc en premier, suivi de l’activation des neurones de plus en 
plus gros. Cette corrélation entre la taille d’une cellule et son seuil de déchargement, nommée 
le principe de la taille, prescrit l’ordre de recrutement des motoneurones durant un étirement 
(Henneman et al., 1965). 
1.1.2 Le motoneurone gamma 
Les corps cellulaires des motoneurones gamma sont aussi situés dans la corne antérieure de la 
moelle épinière, mais leurs axones innervent plutôt les fuseaux neuromusculaires des muscles, 
et leur rôle est de modifier la sensibilité des fuseaux à l’étirement (Kincaid, 2009). 
1.1.3 Le fuseau neuromusculaire 
Le système nerveux central (SNC) requiert d’informations continues sur le mouvement, telles 
que la longueur, la tension et le taux de variation de la longueur et de la tension des muscles, 
afin d’assurer la stabilité de ce processus (Haas, 2005). 
Un des récepteurs fournissant une portion de cette information est le fuseau neuromusculaire. 
Situé à l’intérieur du ventre d’un muscle, il est composé de fibres intrafusales orientées en 
parallèle avec les fibres musculaires extrafusales contractiles. Le fuseau est responsable de la 
détection de la longueur et du taux de variation de la longueur du muscle dans lequel il est 
situé, et il la fait d’une manière statique et dynamique (Haas, 2005). 
La portion statique répond à la longueur du muscle. Elle se décharge à une fréquence 
proportionnelle au degré d’étirement du muscle et continue à transmettre ces impulsions tant 
que le récepteur demeure étiré. Si le muscle, et donc le fuseau neuromusculaire, se 
raccourcissent, le taux de décharge du récepteur diminue. Une autre portion du fuseau 
surveille la dynamique des mouvements et répond à des changements soudains de longueur en 




récepteur reste à cette longueur, son activité retourne à zéro. La partie statique continue 
cependant à fournir de l’information (Haas, 2005). 
Le SNC utilise ces informations pour déterminer l’emplacement du corps et de ces appendices 
et pour contrôler la contraction des muscles. Ce récepteur est responsable de la contraction 
réflexive évoquée en réponse à un étirement imprévu d’un muscle, appelé le réflexe 
myotatique (voir section 1.1.4) (Enoka, 2008). 
Le fuseau neuromusculaire est innervé par les axones des motoneurones gamma. Le rôle de 
ces derniers est de modifier la sensibilité des fuseaux à l’étirement. Quand le cortex moteur 
envoie des signaux facilitateurs aux motoneurones alpha, les neurones gamma sont presque 
toujours simultanément stimulés, ce que l’on appelle la coactivation alpha-gamma, et qui a 
pour objectif de contrôler la tension dans le muscle. Quand les fibres extrafusales se 
contractent, elles se raccourcissent, ce qui relâche le fuseau neuromusculaire et réduit sa 
sensibilité aux étirements. L’activation conjuguée des motoneurones gamma rétablit la tension 
dans le fuseau, lui permettant ainsi de garder une réactivité appropriée aux changements de 
longueur (Haas, 2005). 
1.1.4  Le réflexe myotatique 
Le réflexe myotatique, également appelé le réflexe d’étirement, est une contraction musculaire 
en réponse à un étirement non sollicité de ce muscle. Il permet une régulation automatique de 
la longueur du muscle squelettique afin de protéger contre des troubles tels qu’un surétirement 
ou une perte d’équilibre (Latash, 2012). 
Le mécanisme derrière ce phénomène est bien compris : quand un muscle s’allonge, le fuseau 
neuromusculaire est étiré, ce qui engendre une augmentation de l’activité de son nerf sensitif 
afférent, ce qui, par conséquent, augmente l’activité des motoneurones alpha. Ces derniers 
incitent les fibres musculaires à se contracter pour résister à l’étirement. Ce réflexe est le plus 
rapide de tous les réflexes spinaux, puisqu’il est monosynaptique; il n’y a qu’une synapse; 











1.1.5 Le muscle agoniste 
Le muscle agoniste est celui responsable de la génération d’un mouvement. Sa contraction 
cause un raccourcissement des myofibrilles composant les fibres extrafusales d’un muscle, 
créant ainsi une tension sur le tendon qui tire le bras de levier de l’os situé sur le côté opposé 
de l’articulation, plus près de l’origine du muscle (Kincaid, 2009). Cette action entraîne un 
déplacement de l’articulation sous contrôle de ce muscle. 
1.1.6 Le muscle antagoniste 
Le muscle antagoniste est situé du côté opposé de l’articulation par rapport à l’agoniste. 
Pendant que l’agoniste se contracte pour créer un mouvement, l’antagoniste est étiré et devient 
normalement silencieux. S’il est activé pendant un déplacement, il s’oppose au mouvement, de 
manière à diminuer l’excursion d’une articulation ou à l’arrêter, dépendamment de la force 
qu’il exerce (Kincaid, 2009). 
Un exemple pratique est celui des biceps et triceps brachiaux. Pendant la flexion du coude, le 
biceps est activé, prenant le rôle de l’agoniste, tandis que le triceps, qui travaille comme 
antagoniste, est silencieux. Lors de l’extension de cette articulation, les deux changent de rôle; 
le biceps devient étiré, et le triceps se raccourcit pour produire le mouvement. 
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1.1.7 La contraction simultanée 
L’activation concomitante des muscles agonistes et antagonistes s’appelle la contraction 
simultanée, ou la coactivation musculaire. Si elle est produite durant un mouvement, 
l’interruption du déplacement en résulte. La coactivation entraîne un raidissement de 
l’articulation, la stabilisant ainsi (Baratta et al., 1988). 
1.1.8  La flexion 
La flexion est un mouvement qui engendre une diminution de l’angle entre deux os d’une 
articulation. La flexion du coude dans le plan vertical est produite quand la main se rapproche 
de l’épaule et dans le plan horizontal quand elle se rapproche du tronc (Oatis, 2004). 
1.1.9 L’extension 
L’extension est le mouvement opposé à la flexion; elle représente une augmentation de l’angle 
d’une articulation. En ce qui concerne le coude, l’extension est définie par un élargissement de 
l’angle entre l’humérus et l’ulna. Cela indique l’abaissement de l’avant-bras ultérieurement 
fléchi dans le plan vertical, ou l’éloignement de ce segment du tronc dans le plan horizontal.  
(Oatis, 2004). 
1.2 La voie cortico-spinale  
La voie cortico-spinale est responsable des mouvements volontaires. Aussi appelée la voie 
pyramidale, elle émerge du cerveau et mène jusqu’à la moelle épinière, avec 2/3 des axones 
qui débutent dans le cortex moteur primaire et 1/3 originaires de l’aire motrice supplémentaire, 
le cortex prémoteur, le cortex somatosensoriel, le lobe pariétal et le gyrus cingulaire (Figure 









Les axones diffus passent ensuite par la capsule interne, un faisceau de matière blanche qui 
connecte le cortex cérébral et le tronc cérébral (Mendoza & Foundas, 2008), et convergent 
pour former un faisceau à la base du bulbe rachidien, ce qui crée un renflement le long de la 
surface ventrale de cette structure, nommé la pyramide médullaire. Au-dessus de ce point, les 
axones longent le côté du cerveau dont ils sont issus, mais à la jonction du bulbe rachidien et 
de la moelle épinière 85 à 90% des fibres du faisceau croisent la ligne du milieu pour entrer 
dans la moelle sur le côté opposé à l’origine. Ce point est nommé la décussation des 
pyramides. Ceci indique que le cortex moteur droit contrôle les muscles du côté gauche du 
corps et vice-versa. Les axones décussés voyagent dans le cordon latéral de la moelle épinière 
et constituent donc la voie cortico-spinale latérale. Les 10 à 15% des axones qui ne traversent 
pas la ligne du milieu forment la voie cortico-spinale antérieure et longent le cordon antérieur 
de la moelle. Ils croisent la ligne du milieu dans la moelle, au niveau du segment qu’ils 
innervent (Amaral, 2000). 
                                                          




Les axones cortico-spinaux se terminent en formant des synapses, soit avec des interneurones 
qui se connectent sur les motoneurones alpha, ou avec ces derniers directement (environ 10%) 
(Figure 1.3) (Amaral, 2000). 
Les axones de ces motoneurones s’achèvent à la jonction neuromusculaire; l’interface entre le 
neurone et le tissu musculaire. Une stimulation suffisante de ces neurones peut engendrer une 
contraction musculaire (Amaral, 2000). 
 
Figure 1.3: Schéma de la voie cortico-spinale, du cortex à la moelle épinière.
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La technique expérimentale employée dans cette expérience, la stimulation magnétique 
transcrânienne (TMS), permet de visualiser l’effet de l’état d’excitabilité des neurones de la 
voie cortico-spinale sur les motoneurones (voir section 1.8). 
1.3 Le cortex moteur primaire 
Comme mentionné plus haut, le cortex moteur primaire, aussi appelé l’aire 4 de Brodmann, 
M1, ou le gyrus précentral, contient la majorité des neurones contribuant à la voie cortico-
spinale, et est donc considéré comme la structure la plus importante dans le contrôle de 
l’exécution d’un mouvement volontaire (Amaral, 2000). Elle est l’aire examinée par cette 
expérience. L’emploi du terme « cortex moteur » dans ce texte réfère spécifiquement à cette 
région précise, et non à la combinaison de toutes les aires motrices ensemble. 
Situé dans la portion postérieure du lobe frontal, le cortex moteur démontre une organisation 
somatotopique, ce qui indique que des aires discrètes contiennent les neurones cortico-spinaux 
qui innervent un segment controlatéral déterminé. L’organisation est telle que les neurones 
projetant aux bas du corps sont situés plus en médial, et ceux du haut du corps se trouvent plus 
en latéral, de manière à ce que la région des pieds soit située près du sillon central, et l’aire du 
visage se rapproche du sillon latéral (Penfield & Boldrey, 1937). La taille des différentes aires 
n’est pas uniforme, mais représente plutôt la densité d’innervation de ce segment. Par exemple, 
l’aire représentant les doigts est très étendue, puisque ces structures nécessitent un contrôle fin, 
comparé à l’aire correspondant aux muscles du dos, une région sollicitant un contrôle moins 
raffiné (Amaral, 2000). 
1.4 Le potentiel transmembranaire 
Une contraction musculaire est produite lorsque le potentiel membranaire d’un motoneurone 
alpha dépasse un certain seuil d’activation. Il est important de comprendre le mécanisme 
électrique engendrant une contraction afin de pouvoir apprécier certaines notions de contrôle 
moteur abordées plus bas. 
Il existe une différence de potentiel électrique entre l’intérieur et l’extérieur d’un neurone, 




la cellule se trouve un excès de charges négatives et un nombre disproportionné d’ions de 
potassium (K
+
), tandis qu’à l’extérieur, dans le fluide extracellulaire, on trouve un surnombre 
de charges positives et d’ions de sodium (Na+). Cet état d’instabilité est maintenu grâce à 
l’imperméabilité de la membrane lipidique de la cellule aux ions. Le potentiel membranaire à 
l’intérieur de la cellule est d’environ -60 à -70 mV relatifs au fluide extracellulaire au repos 
(Widmaier et al., 2006). 
Les neurones communiquent au moyen d’un potentiel d’action, défini comme étant une 
dépolarisation transitoire de la membrane plasmique des neurones qui mène normalement au 
relâchement des substances de signalisation; des neurotransmetteurs. Pour ce faire, des canaux 
ioniques potentiel-dépendants, qui laissent passer chacun son propre type d’ion et qui sont 
fermés au repos, doivent être stimulés par une dépolarisation du potentiel membranaire. Cette 
stimulation cause l’ouverture d’une petite proportion de canaux au début, ce qui mène à 
l’entrée d’ions Na+ dans la cellule. L’entrée de charges positives dépolarise encore plus le 
potentiel transmembranaire et induit l’ouverture de plus de canaux, jusqu’à ce que le potentiel 
se dépolarise à environ -55 mV, considéré comme le seuil du mécanisme. Une fois atteint, le 
potentiel d’action se produit d’une manière tout ou rien (Widmaier et al., 2006). 
Avec un peu de latence, des canaux potassiques s’ouvrent aussi et laissent sortir des ions K+ 
vers l’extérieur de la cellule. Une fois tous les canaux sodiques ouverts, le potentiel de la 
membrane interne atteint une valeur d’environ +30 mV, et à ce moment les canaux sodiques 
deviennent désactivés et se ferment. Ceci engendre la repolarisation du potentiel membranaire. 
Un type de canal potassique à longue latence s’ouvre ensuite pour laisser sortir plus d’ions K+. 
Cette fuite de charges positives vers l’extérieur cause une hyperpolarisation du neurone qui 
baisse le potentiel de la membrane jusqu’à -80 mV. Les canaux sodiques sont alors dans un 
état inactivé, donc aucune magnitude de stimulus ne peut causer leur ouverture, ce qui fait 
qu’aucun nouveau potentiel d’action ne peut être amorcé pendant cette période (Figure 1.4) 
(Widmaier et al., 2006). 
Le relâchement de neurotransmetteurs par un neurone sur un autre à une synapse pour 
transmettre de l’information suivant un potentiel d’action s’appelle la transmission synaptique 




signal électrique est propagé le long de la voie cortico-spinale, et, grâce à la transmission 
synaptique, les motoneurones de la moelle épinière deviennent dépolarisés et se déchargent, ce 
qui pourrait engendrer un potentiel évoqué moteur (voir section 1.8.5).  
 
 





L’électromyographie est une technique employée afin d’évaluer et d’enregistrer l’activité 
électrique produite par les muscles squelettiques. Un électromyogramme permet de détecter 
les potentiels électriques générés par les cellules musculaires quand celles-ci sont 
électriquement ou neurologiquement activées (Basmajian & Blumenstein, 1980). 
Cette activité électrique, appelée l’activité électromyographique ou l’EMG, est captée au 
moyen d’électrodes de surface, ou de manière plus invasive, avec des électrodes placées dans 
                                                          





des aiguilles fines qui sont introduites dans le muscle à l’étude (Perotto & Delagi, 2005). Cette 
dernière méthode nécessite la présence d’un professionnel qualifié, et n’était donc pas la 
méthode retenue pour cette expérience. 
L’EMG superficielle a été employée, ce qui exige deux électrodes placées sur la peau, le long 
de l’axe longitudinal du muscle. L’activité EMG obtenue est la somme algébrique de tous les 
potentiels d’action des fibres musculaires se contractant entre les deux électrodes. Une 
électrode sert de référence, tandis que l’autre est considérée comme « active », et les potentiels 
d’action sont déterminés par la différence entre les deux (Perotto & Delagi, 2005). 
Une électrode supplémentaire est placée par-dessus une surface osseuse et fonctionne comme 
point de référence de potentiel nul pour les amplificateurs EMG. Elle place le sujet dans le 
même potentiel de base que l’appareil, ce qui minimise la prédisposition à un artéfact 
électrique (Basmajian & Blumenstein, 1980). 
1.6 Les muscles du coude 
Les muscles brachial, brachio-radial et le biceps sont les trois principaux muscles responsables 
de la flexion du coude (Oatis, 2004). Cette étude concerne les deux derniers, ainsi que le 
triceps brachial; le principal extenseur du coude. Une courte revue de leur anatomie et 
fonctionnement est utile. 
Le biceps brachial  
Le biceps est un muscle à deux chefs ; le long et le court. Il s’étend sur deux articulations, le 
coude et l’épaule, et agit donc dans le mouvement des deux. Malgré un certain débat, il est 
plutôt accepté que le chef long soit le principal effecteur de la flexion du coude (Oatis, 2004). 
Le muscle brachio-radial 
Le muscle brachio-radial, composé d’un simple chef, intervient aussi dans la flexion du coude, 
ainsi que dans la pronation et la supination de l’avant-bras (Oatis, 2004). 
 Le triceps brachial 
Le triceps brachial compose la masse musculaire complète de l’aspect postérieur du bras. Il est 




que les trois chefs sont recrutés individuellement, avec le chef médial sollicité en premier. Une 
résistance accrue active les chefs longs et latéraux. Étant donné ceci, il est suggéré que le chef 
médial est le principal intervenant au moment de l’extension du coude, suivi du chef latéral, 
avec le long qui y contribue le moins. Ce dernier compte aussi l’aire transversale la plus petite 
(Oatis, 2004), donc il n’a pas été évalué par cette étude. Les chefs médial et latéral, par contre, 
ont été analysés séparément. 
1.7 Les théories de contrôle moteur 
Le contrôle moteur est défini comme la capacité de diriger le corps et les membres dans le but 
d’effectuer un mouvement déterminé, et la recherche à ce sujet concerne les modalités de 
contrôle de l’activité motrice par les neurones (Eckert et al., 1999). Il existe de nombreuses 
théories développées au cours des années tentant d’expliquer le mécanisme cortical de 
production de mouvement, chacune avec ses points forts et ses points faibles. Conséquemment, 
il n’existe aucun consensus dans la communauté scientifique sur le mécanisme réel. La section 
suivante exposera deux des modèles les plus développés en contrôle moteur; la théorie du 
modèle interne et l’hypothèse du point d’équilibre; suivi d’une courte critique de chacun. 
1.7.1 La théorie du modèle interne 
Une théorie très répandue dans le domaine du contrôle moteur est celle concernant le stockage 
de modèles internes dans le cervelet et l’utilisation de ces modèles pour programmer le 
mouvement volontaire à effectuer. Un modèle interne est un mécanisme neuronal capable de 
simuler les caractéristiques d’entrée et de sortie du système moteur (Kawato, 1999), grâce à 
des connaissances implicites des caractéristiques du monde externe et des propriétés physiques 
du corps, telles que la cinématique et les forces musculaires. Il compte aussi de l’information 
sur les interactions entre le corps et son environnement (Wolpert & Ghahramani, 2000). 
Pour effectuer un mouvement volontaire, il faut choisir une cible finale qui peut être soit un 
objet à atteindre ou une position de segment désirée. Selon la théorie du modèle interne, le 
cerveau reçoit la cible encodée dans des coordonnées visuelles (on voit où l’on veut aller), 
ainsi que d’autres informations sensorielles, par exemple la position actuelle du corps, fournies 
par les propriocepteurs (Kawato & Wolpert, 1998). Cette information visuelle sur le trajet 




au cortex moteur (Kawato et al., 1987). Subséquemment, cette structure génère la commande 
motrice qui est envoyée le long de la voie cortico-spinale, jusqu’aux muscles pour être 
effectuée. La commande motrice contient des renseignements sur les variables mécaniques du 
mouvement, telles que les moments de force, les vitesses et accélérations et les forces 
musculaires à fournir. Afin de calculer les moments de force, le système utilise une 
représentation interne des équations de la dynamique du mouvement du corps qui interagit 
avec l’environnement (Kawato & Wolpert, 1998). 
Le rôle du cervelet dans l’entreposage des modèles internes est supposé être comme suit; il 
reçoit une entrée afférente des propriocepteurs avec de l’information sur les résultats d’un 
mouvement complété, ainsi qu’une copie efférente contenant les directives de la commande 
motrice, puis bâtit un modèle interne neural du système musculo-squelettique en se basant sur 
ces informations (Kawato et al., 1987). 
1.7.1.1 Origine  
L’établissement de cette théorie s’est basé sur plusieurs observations expérimentales. 
Premièrement, une expérience exigeant aux sujets de déplacer leur bras vers différentes cibles 
présentées de façon aléatoire dans le plan horizontal a démontré que les déplacements 
angulaires du coude et de l’épaule variaient beaucoup pour les différents mouvements, tandis 
que les profils de vitesse et les trajectoires de la main dans le temps étaient préservés 
indépendamment de la partie de l’espace de travail dans laquelle le mouvement était effectué. 
Puisque le paramètre invariant était évident seulement dans des coordonnées extracorporelles, 
l’hypothèse formulée était que la planification des mouvements se fait en terme des 
trajectoires de la main (des coordonnées visuelles) plutôt qu’en terme de rotations des 
articulations (Flash & Hogan, 1985; Morasso, 1981). 
Deuxièmement, la recherche séminale d’Edward Evarts (1981) employant des enregistrements 
électrophysiologiques des neurones individuels dans le cortex moteur des singes nous a 
renseignés sur l’existence d’un réflexe transcortical. Lorsqu’on étire un muscle, on provoque 
le réflexe myotatique; une réponse EMG à courte latence (R1), suivie d’une réponse à plus 
longue latence (R2) (Palmer & Ashby, 1992). Evarts (1981) a démontré que R2 était causé par 




immédiatement avant la réponse R2, couplé au fait que la latence était trop courte pour que ce 
soit un mouvement volontaire. 
Puisque le signal pour produire un réflexe vient des propriocepteurs, qui eux, expriment leurs 
informations en utilisant le corps comme référentiel, il a été conclu que dans le cortex, le trajet 
désiré est aussi représenté dans le cadre de référence du corps. Pris ensemble, ces deux points 
semblaient indiquer qu’une transformation de référentiel doit avoir lieu, avec des coordonnées 
visuelles transformées en coordonnées corporelles (Kawato et al., 1987). 
Troisièmement, Cheney et Fetz (1980) ont démontré que la fréquence de décharge des 
neurones du cortex moteur ayant des connexions monosynaptiques avec les motoneurones 
spinaux était proportionnelle aux forces actives produites. Cette corrélation a conduit au 
développement de la notion que le cortex moteur programme directement les forces 
musculaires à produire (Kawato et al., 1987). 
1.7.1.2 Modèle prédictif 
Il existe deux genres de modèles; le modèle prédictif et le modèle inverse, et le type utilisé 
dépend de la situation. Lorsqu’on effectue un mouvement pour la première fois, ou l’on se 
déplace dans le noir, les conséquences du mouvement ne sont pas auparavant connues. Dans 
ce cas, on emploiera le modèle prédictif qui estime la position et la vitesse de la main en se 
servant de l’information sensorielle sur la position actuelle des segments, obtenue des 
propriocepteurs, et de la copie efférente de la commande motrice. Le modèle prédictif a donc 
accès aux entrées et sorties du système moteur, et les utilise pour prédire les conséquences. 
Cette prédiction peut être employée pour anticiper les effets sensoriels d’un mouvement et 
peut aussi prédire des erreurs pouvant avoir lieu avant qu’on effectue un mouvement, pour 
ultimement réviser la commande motrice et éviter l’erreur. Lors d’un mouvement rapide, le 
modèle prédictif peut aussi formuler la commande motrice à l’avance, sans attendre le retour 
de l’information proprioceptive de la commande actuelle (Ostry & Feldman, 2003). 
1.7.1.3 Modèle inverse 
En fonction de la trajectoire donnée et de l’état futur désiré, le modèle inverse génère la 
commande motrice qui engendre cet état. La commande motrice contient la programmation 




la raideur et la viscosité des muscles, ce qui spécifie alors l’activité EMG à générer. Le modèle 
est nommé « inverse », parce qu’il calcule les valeurs de moments de force en se basant sur les 
équations cinématiques concernant le corps, tandis que normalement ce sont des changements 
cinématiques qui engendrent des moments de force (Hogan, 1990). 
Le modèle inverse calcule la commande motrice et le modèle prédictif utilise l’information 
proprioceptive pour développer une prédiction du résultat de cette commande dans une sorte 
de vérification des calculs. S’il trouve un désaccord entre les deux, il réactualise le modèle 
dans le but d’effectuer le mouvement le plus précisément possible (Ostry & Feldman, 2003). 
1.7.2 L’hypothèse du point d’équilibre  
L’hypothèse du point d’équilibre (HPE) présente un point de vue très différent de ce dernier, 
en déclarant que le cortex contrôle le mouvement en spécifiant une variable spatiale plutôt que 
des variables mécaniques. 
L’idée principale derrière l’HPE est que le système nerveux central influence la production de 
mouvement en établissant les points d’équilibre des muscles et articulations. Un point 
d’équilibre est la longueur d’un muscle à laquelle les forces musculaires sont égales à la 
charge externe, et qu’ainsi les deux forces annulent l’une l’autre. En l’absence de forces 
externes, le point d’équilibre est alors la longueur à laquelle un muscle est silencieux, mais 
près de son seuil d’activation (Zatsiorsky, 2002). 
Les points d’équilibre sont des seuils spatiaux; les positions des segments du corps auxquelles 
le réflexe myotatique est déclenché et les muscles commencent à s’activer. Un résumé de 
l’expérience séminale ayant conduit à la fondation de cette théorie permettra de mieux 
comprendre ce concept. 
1.7.2.1 Origine  
En 1965, Asatryan et Feldman ont étudié l’effet de l’enlèvement soudain d’une charge 
maintenue par l’avant-bras sur le déplacement du coude, les moments de force et l’activité 
EMG des biceps et triceps brachiaux. Les sujets établissaient une position initiale (un point 
d’équilibre) en manipulant un bras auquel était attachée la charge. Ensuite ils fermaient leurs 




Les chercheurs avaient précisé aux sujets de ne pas intervenir volontairement, et ils ont trouvé 
qu’une fois le bras déchargé, il se déplaçait à une nouvelle position (un nouveau point 
d’équilibre). Quand la charge initiale était rétablie, le membre retournait à ce premier point 
d’équilibre. En variant la magnitude de la charge tout en gardant la même position de départ, 
ils ont observé que le déplacement du bras augmentait avec l’augmentation de la charge 
(Asatryan & Feldman, 1965). 
En répétant l’expérience avec de nouveaux points d’équilibre initiaux, ils ont trouvé une 
relation non linéaire entre le moment de force et l’angle du coude similaire pour chaque 
position initiale (Figure 1.5). Cette relation ressemble au comportement d’un système de 
masse-ressort en réponse à des variations de charge. Le bras a donc été appelé spring-like, pour 
indiquer qu’il se comporte comme un ressort (Asatryan & Feldman, 1965). 
Cette observation expérimentale suggérait qu’il existait un paramètre que les sujets gardaient 
invariant lors du déchargement involontaire, mais qu’ils étaient obligés de modifier lorsqu’ils 
étaient demandés de déplacer intentionnellement le bras à un nouveau point d’équilibre, 
établissant ainsi une nouvelle relation moment de force-angle (Asatryan & Feldman, 1965). 
Ils ont aussi trouvé la relation moment de force-angle lors d’un mouvement passif; 
l’expérimentateur a lentement tourné le bras pendant que les muscles du coude étaient tous 






Figure 1.5 : Relation entre le moment de force et l’angle du coude pour plusieurs points d’équilibre initiaux lors 
du déchargement du coude.
5
 Les cercles remplis indiquent la combinaison de moment de force et d’angle à la 
position initiale, avant l’enlèvement de la charge, et les cercles ouverts représentent les points d’équilibres finaux 
après des déchargements de magnitudes variées. La ligne en pointillé représente la relation trouvée lors d’un 
déplacement passif du coude. 
 
Ces données leur ont permis de tirer plusieurs conclusions. Premièrement, les différentes 
courbes étaient séparées dans l’espace angulaire, ce qui suggère que les décalages étaient dus à 
la variation d’un paramètre ayant une dimension spatiale (Asatryan & Feldman, 1965). 
Aussi, chaque courbe de déchargement fusionnait avec la courbe passive à un angle 
d’articulation déterminé. Chaque angle d’intersection, appelé l’angle seuil (R), était unique à 
chaque courbe, et représentait l’angle auquel le muscle devenait silencieux et cessait de 
générer un moment de force (Latash et al., 2010). La reproductibilité de ces courbes les a 
                                                          




menés à conclure que l’angle seuil est invariant pour une position initiale donnée. Quand un 
sujet changeait volontairement la position du membre, un nouveau R a été spécifié. Ceci 
signifie qu’une transition intentionnelle d’une courbe à l’autre (un mouvement volontaire) est 
suscitée par un décalage de la position angulaire seuil (Asatryan & Feldman, 1965). 
1.7.2.2 Le plan musculaire  
R représente l’angle seuil auquel une articulation commence à générer un moment de force. 
Cet angle est déterminé en établissant la longueur seuil de chaque muscle individuel agissant à 
l’articulation. La longueur seuil d’un muscle individuel est représentée par la variable λ 
(Latash, 2012). 
Dans le contexte de l’HPE, le contrôle d’un simple muscle est dû à la manipulation de λ. La 
figure 1.6A démontre la dépendance de la force produite par un muscle sur sa longueur (aussi 
démontrée pour plusieurs points d’équilibre sur la figure 1.5). Elle est une caractéristique 
invariante de tous les muscles. À des longueurs très courtes, le muscle n’est pas actif. Avec un 
étirement lent de fibres, à une certaine longueur, le muscle s’active et commence à générer de 
la force. Cette longueur représente λ; le seuil d’activation. L’étirement supplémentaire entraîne 
une augmentation beaucoup plus rapide de la force musculaire accompagnée d’une activation 
accrue (Figure 1.6A; la courbe solide) (Latash, 2012). 
λ est établi par les voies descendantes du cortex. La figure 1.6B représente l’établissement du 
point d’équilibre en présence d’une charge, puisque les muscles travaillent presque toujours 
contre une charge, qu’elle provienne de forces externes ou de l’action des autres muscles. En 
fonction d’une charge constante, la combinaison de force musculaire et longueur ({F, L}) à 
laquelle le système atteint l’équilibre dépend de la courbe caractéristique. Pour effectuer un 
mouvement volontaire, λ est modifié, décalant ainsi la courbe force-longueur sur l’axe des x 





Figure 1.6: L’établissement du point d’équilibre pour un simple muscle.6 A) En bas du seuil d’activation (λ), un 
muscle est silencieux, mais une fois que sa longueur atteint et dépasse le seuil, la force musculaire est générée 
selon la courbe caractéristique. B) Lors d’un mouvement volontaire, λ est établi à une nouvelle longueur, décalant 
ainsi la courbe force-longueur dans la direction désirée.  
 
1.7.2.3 Le plan articulaire 
La musculature du coude est composée de deux ensembles; les fléchisseurs et les extenseurs; 
avec l’action de l’un s’opposant à celle de l’autre. Chaque muscle est contrôlé par son propre λ; 
il y a un λf pour chaque fléchisseur et un λe pour chaque extenseur (Feldman, 2009). 
Le comportement mécanique de l’articulation est déterminé par la somme algébrique des 
actions de tous muscles agissants à cette jonction. Le déplacement ou la production d’un 
moment de force à cette articulation résultent du décalage des λ de chaque muscle (Feldman, 
2009). 
Un exemple pratique concerne la transition de l’orientation du coude d’un angle de flexion 
vers un angle d’extension (Figure 1.7A). En flexion, λf est établi pour que le fléchisseur 
s’active à une longueur courte, favorisant son activation, tandis que λe est placé à une longueur 
relativement longue pour qu’un étirement important soit nécessaire afin d’évoquer une 
activation appréciable de l’extenseur. Qi sur la figure 1.7A représente le point d’équilibre; 
                                                          




l’orientation du coude à laquelle aucun moment de force net n’est produit. En absence de 
forces externes, le point d’équilibre peut correspondre à Ri; la position seuil établie par les 
voies descendantes. L’activation des muscles est proportionnelle à la déviation de Qi (Feldman, 
2009). 
La figure 1.7B représente le décalage de R, qui est composé des λf et λe de chaque muscle, à 
une nouvelle position qui promeut l’extension de l’articulation. λf est alors rétablit à une 
position plus longue, empêchant ainsi son activation, tandis que λe se trouve maintenant à une 
longueur plus courte, ce qui encourage son activation. Le SNC reconnaît le nouveau Rf comme 
étant une déviation de Ri, et de l’activité musculaire et des moments de forces sont produits 
par les extenseurs dans le but d’atteindre Rf et d’établir un nouveau point d’équilibre (Qf). Ce 
décalage des λ des deux groupes de muscles opposants en directions inverses est considéré 
comme étant le moyen d’activer un muscle et de faire relâcher son antagoniste. Il est nommé 
la commande réciproque (r) (Équation 1.1) (Feldman, 2009). 
 
Figure 1.7: Le décalage de R afin d’évoquer un changement de l’angle du coude.7 A) Le R établi par les voies 
descendantes favorise l’activation des fléchisseurs du coude. Les muscles sont silencieux au point d’équilibre (Q), 
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mais génèrent de l’activité proportionnellement à la déviation de Q. B) R est rétabli à un nouvel angle, favorisant 
ainsi l’activation des extenseurs pour arriver au nouveau point d’équilibre.  
Si λf et λe se décalent tous les deux vers des longueurs seuils plus courtes, les deux muscles 
peuvent s’activer simultanément pour produire la coactivation musculaire. Appelée la 
commande de coactivation (c), elle engendre un raidissement de l’articulation (Équation 1.2) 
(Feldman, 2009). 
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Il est suggéré que la régulation centrale d’une articulation est réalisée par ces deux commandes. 
Les décalages successifs de r dans le temps définissent « le trajet virtuel », ce qui est le trajet 
vers lequel l’activité musculaire conduit le membre à un moment donné. Le trajet réel peut 
diverger du trajet virtuel dû à des résistances mécaniques au mouvement telles que l’inertie 
des membres, l’amortissement et des forces externes variables (Zatsiorsky, 2002). 
Il est important de noter que les influences centrales sont capables de régler λ à des valeurs en 
dehors des limites biomécaniques. Ceci engendre un relâchement complet du muscle. Si la 
longueur seuil n’est pas atteignable, le muscle ne s’activera pas (Latash et al., 2010). 
1.7.2.4 Description physiologique 
Physiologiquement, λ représente la longueur du muscle à laquelle les motoneurones des 
muscles commencent à être recrutés pour générer de la force. Selon l’HPE, le nombre de 
motoneurones activés augmente avec la distance entre la longueur actuelle du muscle (x) et λ 







Figure 1.8: Relation entre la longueur du muscle et le nombre de motoneurones recrutés.
8
 Lors de l’activation 
d’un muscle, le nombre de motoneurones (N) recrutés augmente avec la distance entre la longueur actuelle du 
muscle (x) et la longueur seuil (λ*).  
 
Selon l’HPE, les signaux descendants du cortex moteur décalent λ en influençant le potentiel 
membranaire des motoneurones. Des entrées facilitatrices aux motoneurones augmentent le 
potentiel, et par conséquent le neurone atteint son seuil d’activation électrique à une longueur 
plus courte. Une relative défacilitation abaisse le potentiel membranaire, obligeant ainsi plus 
d’étirement pour que le neurone atteigne son seuil d’excitabilité. L’effet des influences 
cortico-spinales est infraliminaire. Elles ne produisent pas le mouvement, mais créent plutôt 
un environnement propice à la production du déplacement désiré. L’établissement de λ est 
alors une conséquence spatiale provenant d’un signal électrique (Feldman, 2009). 
1.7.2.5 Émergence des variables mécaniques 
 Les données physiologiques indiquent que la longueur seuil est composée de plusieurs 
constituants additifs, dont seulement une composante est contrôlée de façon centrale.    
signifie cette variable composée, et λ désigne la composante centrale (Équation 1.3) (Pilon et 
al., 2007). 
           
Les paramètres contrôlables sont le λ et le µ; ce dernier étant un paramètre temporel relié à la 
sensibilité dynamique des fuseaux neuromusculaires. ω représente la vitesse angulaire de 
                                                          





changement de la longueur du muscle (dx/dt), et   caractérise l’interaction intermusculaire des 
réflexes (St-Onge et al., 1997). 
Si x désigne la longueur actuelle d’un muscle, il est actif si x -    ≥ 0. Si ce calcul donne un 
résultat négatif, le muscle est silencieux. 
L’équation 1.3 indique que l’activation musculaire dépend non seulement de la longueur 
absolue du muscle, mais aussi de la vitesse du mouvement. 
La grande ligne qui distingue cette hypothèse de la théorie du modèle interne est l’idée que le 
système nerveux influence indirectement les actions motrices en contrôlant les positions seuils, 
ce qui oblige l’organisme à trouver un nouvel état d’équilibre en interagissant avec 
l’environnement. Les variables mécaniques telles que la trajectoire du mouvement, les forces 
et les moments de forces, ainsi que l’activité EMG ne sont pas pré-programmées par le cortex. 
Elles émergent en fonction de la différence entre la position actuelle du corps et la position 
seuil établie par le cortex, et cela de la manière suivante.  
 L’activité EMG est proportionnelle à l’activation du muscle (A). L’activation augmente avec 
de plus grandes distances entre la position actuelle du muscle et la position seuil (équation 1.4). 
           
La force musculaire est une fonction de l’activation musculaire, de la vitesse de mouvement, 
et du temps (équation 1.5).  
F = f (A, v, t) 
L’action motrice résulte du désir de diminuer l’écart entre x et   , indiquant une inclination 
d’atteindre une A minimale (Pilon et al., 2007). 
Pour résumer, selon l’HPE, le rôle du signal descendant est d’établir les valeurs seuils de 
longueurs de muscles auxquelles un muscle s’active en modifiant le potentiel membranaire des 
motoneurones. Une facilitation du motoneurone par les voies descendantes indique une 
augmentation du potentiel membranaire pour que le muscle atteigne son seuil électrique 






Si la longueur actuelle d’un muscle est en bas de son seuil spatial, le muscle est silencieux. Si 
elle dépasse la valeur seuil, le muscle est activé et le niveau d’activation est proportionnel à la 
distance entre la longueur actuelle du muscle et la valeur seuil (Figure 1.8). L’accroissement 
de l’activation avec l’augmentation de la longueur du muscle au-dessus du seuil spatial est dû 
à un recrutement accru de plus en plus de motoneurones (Figure 1.8). Un mouvement est 
produit par le décalage des seuils spatiaux. Le seuil à la position actuelle est reconnu comme 
une déviation du seuil nouvellement établi et ainsi, les forces musculaires et les moments de 
force émergent naturellement selon l’environnement. Aucune variable mécanique du 
mouvement n’est pré-programmée par le cortex moteur (Latash, 2012). 
1.7.3 La théorie du modèle interne versus l’hypothèse du point d’équilibre  
Bien qu’il existe nombre d’autres théories du contrôle moteur tentant d’expliquer le contrôle 
du mouvement en termes d’autres variables, notre expérience s’est concentrée sur l’analyse du 
mouvement dans le cadre des deux théories présentées plus haut. La raison pour laquelle il n’y 
a pas un quorum entre tous les chercheurs des sciences du mouvement est que chaque modèle 
présente ses propres limites et questions ouvertes. Il existe des problèmes fondamentaux en 
contrôle moteur pouvant être interprétés logiquement par les deux théories, et d’autres 
concepts n’ayant aucune solution dans le cadre d’un des modèles, dénotant ainsi des lacunes 
dans celui-ci. Cette section va survoler les principales études démontrant les évidences 
soutenant chacune des théories, ainsi que celles présentant des insuffisances dans chaque 
modèle. 
1.7.3.1 L’adaptation à un champ de force 
Une expérience séminale qui a grandement contribué à l’avancement de la théorie du modèle 
interne a été entreprise par Shadmehr et Mussa-Ivaldi en 1994. Ils ont introduit un champ de 
force résistif pendant des mouvements d’atteinte afin de modifier les dynamiques du 
mouvement (Shadmehr & Mussa-Ivaldi, 1994). 
Les sujets déplaçaient un bras robotique vers différentes cibles séparées par des incréments de 
45° à partir d’une cible initiale située au milieu d’un écran. Ils atteignaient chaque cible sans 
erreurs, avec un trajet rectiligne. Lorsque les dynamiques du mouvement ont été modifiées par 




effectuer un mouvement « crochet » pour contrer la force et arriver à la cible (Figure 1.9 
gauche). Avec un peu d’entraînement, les sujets apprenaient à modifier les forces exercées 
pour arriver aux cibles avec un trajet très similaire à celui exécuté dans l’espace sans forces. 
Ceci indique que pour les mouvements d’atteinte, il existe un plan cinétique indépendant des 
conditions dynamiques (Shadmehr & Mussa-Ivaldi, 1994). 
Quand les forces étaient enlevées et que le sujet se retrouvait de nouveau sous les conditions 
initiales, la trajectoire du bras était une image miroir des crochets obtenus quand les forces ont 
été introduites (Figure 1.9 droite), parce que les sujets tentaient d’utiliser les mêmes 
dynamiques utilisées auparavant. Ceci indique qu’une adaptation a eu lieu. Les chercheurs ont 
conclu que le contrôleur moteur composait graduellement un modèle du champ de force, et 
que le SNC utilisait ce modèle pour prédire et compenser les forces imposées par 
l’environnement (Shadmehr & Mussa-Ivaldi, 1994). Cette expérience était considérée un bon 
exemple de la formation des modèles internes inverses, et suivant la publication de cette étude, 
beaucoup plus de recherches ont été entreprises et interprétées selon ce modèle. 
 
 
Figure 1.9: Les résultats de l’expérience de Shadmehr et Mussa-Ivaldi (1994).9 Sur introduction du champ de 
force, le sujet a dû effectuer un mouvement « crochet » pour arriver à la cible (gauche). Après l’adaptation au 
champ de force, il a été soudainement enlevé, révélant des crochets dans le sens inverse (droite). 
 
1.7.3.2 Le problème posture-mouvement  
Un des exemples considéré comme démonstration puissante de l’HPE concerne un problème 
fondamental en contrôle moteur appelé le problème posture-mouvement. 
                                                          




Toutes perturbations inattendues appliquées à une position stable résultent en un retour à la 
position initiale, parce que cet étirement soudain du muscle active le réflexe myotatique 
(Ilmane et al., 2012). 
Lorsqu’on effectue un mouvement volontaire, il y a une déviation de la position initiale et le 
muscle antagoniste devient étiré, mais le réflexe myotatique n’est pas sollicité. Le problème 
posture-mouvement s’interroge sur notre capacité à stabiliser une nouvelle position sans 
engendrer cette résistance au déplacement (Feldman, 2009). 
Selon la théorie du modèle interne, le cerveau doit anticiper et contrer les moments de force 
résistifs qui seront produits par cette déviation de la position initiale en programmant une 
activité EMG assez élevée. Puisque la résistance augmente avec l’amplitude de la déviation, 
les forces EMG devront elles aussi augmenter avec la déflexion, par contre celle-ci n’est pas 
observée en réalité (Foisy & Feldman, 2006). Ce modèle n’offre aucune explication pour la 
stabilisation de la nouvelle position finale, ce qui est considéré comme une des lacunes les 
plus importantes de cette théorie selon les souscripteurs de l’HPE (Feldman, 2009). 
Selon ces mêmes personnes, l’hypothèse du point d’équilibre arrive à bien expliquer ce 
phénomène (Feldman, 2009; Feldman & Latash, 2005; Ostry & Feldman, 2003). Elle suggère 
que, quand le SNC rétablit le point d’équilibre à une nouvelle position désirée, la position 
initiale est alors reconnue comme déviation non désirée, et les forces musculaires émergent 
selon l’environnement pour amener le membre à la configuration prescrite (Balasubramaniam 
& Feldman, 2004). 
Lors d’une perturbation involontaire, la détection de la déviation de la position initiale sollicite 
un réflexe pour faire revenir le système à cette position afin de stabiliser la posture initiale, 
tandis que lors d’un mouvement volontaire, la position initiale devient elle la déviation, et 
l’activité musculaire est produite pour s’éloigner de cette orientation. Les mécanismes de 
stabilisation de posture sont donc rétablis à une nouvelle posture, et le problème de résistance 




1.7.3.3 Exemples contre les deux modèles  
L’appui pour l’idée que le cortex moteur programme l’activité EMG et les forces musculaires 
est venu d’études trouvant une relation linéaire entre la décharge de M1 et l’amplitude de 
l’activité EMG. Elles ont aussi démontré la capacité de prédire la décharge des neurones 
corticaux à partir du signal EMG (Morrow & Miller, 2003; Townsend et al., 2006). 
L’HPE cite comme exemple d’incohérence de cette idée l’observation que chez les personnes 
saines, un même déplacement puisse être associé à une augmentation, une réduction ou aucun 
changement de l’activité EMG, dépendamment de la charge externe. Une variable autre que 
l’EMG doit alors être encodée pour produire un mouvement (Ostry & Feldman, 2003). 
Une étude qui tenait à discréditer l’HPE et qui a eu beaucoup d’appui lors de sa publication fut 
celle de Gomi et Kawato (1996) qui examinait les effets de petites perturbations survenues 
pendant des mouvements point à point, sans corrections. En se basant sur l’hypothèse que le 
système nerveux est un système linéaire, ils ont estimé la raideur du membre supérieur et ont 
utilisé ces données pour modéliser le trajet du décalage des points d’équilibre. Ils ont trouvé 
que le profil de vitesse calculé d’après ces points d’équilibre avait plusieurs pics, ce qui 
contraste le profil de vitesse réel, qui avait la forme d’une cloche. Ces chercheurs ont conclu 
que la raideur très élevée du bras nécessaire pour que le trajet des points d’équilibre 
corresponde au trajet actuel n’est pas trouvée en réalité, ce qui indique que le cerveau 
nécessite l’acquisition de modèles internes pour pouvoir calculer et programmer le trajet à 
parcourir (Gomi & Kawato, 1996). 
Leur résultat a été critiqué, parce que leurs graphiques démontrant les trajets simulés des 
points d’équilibre présentaient plusieurs décalages considérablement après la fin du 
mouvement. Selon l’HPE, un décalage d’un point d’équilibre engendre un déplacement (en 
absence de forces externes), donc ce résultat contredit une loi de l’hypothèse, et met en 
question la validité de leurs méthodes, spécifiquement l’application d’un modèle linéaire du 
système nerveux (Feldman et al., 1998). 
Comme démontré, chaque théorie a ses points forts et points faibles. Plus de recherche 
fondamentale s’avère donc nécessaire afin d’élucider le vrai mécanisme gouvernant le 




Le fil commun entre ces deux théories est le concept que le cortex moteur intervient dans la 
spécification d’un certain paramètre relié à la production du mouvement. Afin de dénicher 
plus d’information au sujet de la nature de ce paramètre, il serait utile de regarder la sortie du 
cortex moteur et d’évaluer l’effet des déplacements volontaires sur ce signal. L’enregistrement 
direct des neurones corticaux permet ceci chez les animaux (Evarts, 1981), mais c’est une 
méthode trop invasive pour être employée sur les humains. Il existe maintenant une 
technologie permettant de visualiser l’effet des influences cortico-spinales (le signal propagé 
du cortex aux motoneurones) sur les neurones de la moelle épinière: la stimulation magnétique 
transcrânienne. 
1.8 La stimulation magnétique transcrânienne  
La stimulation magnétique transcrânienne (TMS; abréviation de l’anglais Transcranial 
Magnetic Stimulation) est une technologie permettant de stimuler des régions assez précises 
du cerveau d’une manière non douloureuse et non chirurgicale, auparavant possible seulement 
par des moyens très invasifs (Barker, 2004). La stimulation magnétique a été utilisée en 
premier lieu sur les muscles, dont le premier exemple sur le muscle gastrocnémien d’une 
grenouille par Kolin et coll. (1959). Les développements les plus importants sur les humains 
ont été réalisés par Anthony Barker à l’université de Sheffield, en Angleterre, d’abord sur les 
nerfs périphériques conduisant aux muscles, et finalement sur le cortex moteur humain en 
1985. Lors de cette expérience capitale, ils sont parvenus à enregistrer des potentiels d’action 
évoqués du muscle abducteur du petit doigt de la main (Barker et al., 1985). La TMS est 
maintenant utilisée couramment dans les domaines de recherche, thérapie et diagnostic. Cette 
section présentera la physique derrière cette technologie, les composantes et le fonctionnement 
du dispositif et finalement l’interprétation des signaux physiologiques obtenus. 
1.8.1 La physique  
Très simplement dit, le dispositif de la TMS utilise un courant électrique pour créer un champ 
magnétique transitoire dans une bobine externe. Le champ magnétique induit un courant 





Le courant dans les tissus est produit grâce au phénomène de l’induction électromagnétique, 
découvert par l’Anglais Michael Faraday en 1831. Il a pris deux bobines enroulées autour des 
deux côtés opposés d’un anneau, a fourni un courant à une des bobines, appelée la primaire, et 
a observé un bref courant coulant aussi dans la bobine secondaire (Figure 1.10). Il a trouvé que 
ce courant et le potentiel associé y étaient induits par un flux magnétique qui variait dans le 
temps, qui s’est produit quand la pile a été branchée et débranchée. Un champ statique 
n’engendre pas ce même effet (Barker, 2004). 
 
 





La loi de Faraday (Équation 1.6) représente la relation entre le champ magnétique variable et 
le potentiel électrique qu’il induit : 




Un circuit soumis à un flux magnétique   subit une force électromotrice e (en V). L’unité de 
  est le Weber (Serway & Jewett, 2010). 
                                                          






Dans le cas de la TMS appliquée sur les muscles ou le cerveau, les tissus constituent le circuit 
secondaire. Le circuit primaire est la bobine stimulante, dans laquelle le stimulateur crée des 
impulsions de courant. Dans le cas du cerveau, le champ magnétique passe à travers l’os et le 
tissu mou pour ainsi stimuler le tissu cortical (Barker, 2004). 
Le champ magnétique généré par le flux de courant dans la bobine est proportionnel à ce 
courant, et le champ électrique induit dans les tissus est proportionnel au taux de variation du 
champ magnétique dans le temps (Équation 1.6) (Barker, 2004). 
 Pour résumer; une impulsion de champ magnétique induit un champ électrique dans les tissus, 
ce qui engendre un flux de courant ionique (voir section 1.4). Si l’amplitude, la durée et les 
caractéristiques spatiales de ce courant induit sont appropriées, une dépolarisation de la 
membrane des neurones corticaux stimulés pourrait se produire, et un potentiel d’action aura 
lieu. Ce signal sera propagé le long de la voie cortico-spinale, et terminera en excitant les 
motoneurones de la moelle épinière recevant la sortie de ces neurones corticaux. Les 
motoneurones pourront aussi se décharger et ainsi transmettre des potentiels d’action au tissu 
musculaire et engendrer la contraction des muscles ciblés. 
1.8.2 Le dispositif 
Le dispositif employé lors de notre expérience est le Magstim 200, un stimulateur à simple 
impulsion monophasique, fabriqué par la compagnie Magstim. De vue externe, il est composé 
d’une bobine connectée à une unité de stimulation. 
 
Figure 1.11: Schéma représentant le circuit interne de l’unité de stimulation du dispositif de TMS.11 
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L’impulsion monophasique de potentiel électrique émise par le dispositif est un signal carré 
avec un temps de montée de 100 μs et une durée de 1 seconde (Guide de l'utilisateur du 
Magstim 200, 2011). Celle-ci est accomplie en chargeant un condensateur à une tension élevée, 
et en le déchargeant dans la bobine stimulatrice, via un interrupteur électronique appelé un 
thyristor (Barker, 2004). 
L’énergie emmagasinée, qui commence dans le condensateur en forme d’énergie électrique, 
est transférée à la bobine en forme d’énergie magnétique pendant que le courant dans la 
bobine augmente, et est retournée à une résistance pour être dissipée en forme de chaleur 
pendant que le champ magnétique se dissipe (Figure 1.11) (Barker, 2004). 
Le paramètre manipulable du dispositif est le pourcentage du potentiel maximal de l’appareil à 
émettre pour charger le condensateur. Le potentiel maximal du Magstim 200 est 5.3 V (Guide 
de l’utilisateur du Magstim 200, 2011).  
1.8.3 La bobine  
Il existe deux géométries de bobines couramment employées dans la recherche avec la TMS; 
la figure en huit et la circulaire. La bobine figure en huit a été employée lors de cette 
expérience parce qu’elle offrait un site de stimulation plus précis. 
À cause de la symétrie de la bobine circulaire, toutes aires tangentielles à la surface de la 
bobine sont également susceptibles d’être stimulées, et par la suite, dépolarisées. Le champ 
électrique induit est alors maximal en dessous de la surface de la bobine, et nulle au centre du 
cercle (Figure 1.12; gauche), rendant difficile la précision du site de stimulation (Barker, 
2004). 
Pour la bobine figure en huit, par contre, les champs électriques induits dans les tissus par 
chaque moitié de la bobine se croisent à un point situé directement au milieu des deux, 
additionnant ainsi les courants (Figure 1.12; droite). Le résultat est un courant deux fois plus 
élevé au centre de la bobine qu’ailleurs, ce qui améliore la précision de l’endroit de 
stimulation pour cette bobine comparée à la circulaire (Merabet & Leone, 2009). 






Figure 1.12: La distribution du champ électrique induit dans le tissu cortical en employant une bobine circulaire 
(gauche) et celle de figure en huit (droite).
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1.8.4 Le seuil moteur 
Le seuil moteur (SM) est la plus petite quantité d’énergie électrique appliquée au cortex 
capable d’induire une contraction dans le muscle controlatéral ciblé (McConnell et al., 2001). 
Il est déterminé en trouvant, en pourcentage du potentiel maximal du stimulateur, l’intensité 
minimale requise pour produire des potentiels évoqués moteurs (voir section 1.8.5) supérieurs 
à 50 µV dans au moins 5 sur 10 essais consécutifs dans un muscle au repos (Sohn & Hallett, 
2004). Il est principalement déterminé par l’excitabilité des axones cortico-corticaux et leurs 
contacts synaptiques excitateurs avec les neurones cortico-spinaux (Ziemann, 2004). 
L’intensité de l’impulsion de TMS est déterminée relativement au SM. Lors de cette 
expérience, une intensité de 1.2 fois le SM a été adoptée pour chaque sujet. Le seuil varie 
énormément entre sujets, mais demeure relativement stable pour un individu dans le temps 
                                                          




(Ziemann et al., 2000), donc en calibrant l’intensité utilisée en fonction du seuil, on peut 
normaliser l’intensité entre les sujets d’une expérience (Kammer et al., 2001). 
La variabilité du seuil est due à plusieurs facteurs. Le SM augmente avec un accroissement de 
la distance entre la bobine et le cortex (McConnell et al., 2001), et peut alors être affecté par 
des facteurs tels que l’épaisseur du crâne (Kammer et al., 2001). L’orientation variable des 
fibres cortico-spinales dans le plan antéro-postérieur peut aussi expliquer environ 13% de la 
variabilité entre individus (Herbsman et al., 2009). Aussi, la préactivation du muscle ciblé peut 
réduire son seuil de jusqu’à 25%, et les sujets éprouvent souvent de la difficulté à relâcher 
complètement leurs muscles (Rothwell et al., 1991). 
Les femmes ont tendance à avoir un seuil de 2 à 3% du potentiel du stimulateur plus bas que 
les hommes, mais ce n’est pas statistiquement significatif. L’âge n’a aucun effet sur le SM 
(Pitcher et al., 2003). 
1.8.5 Le potentiel évoqué moteur (MEP)  
Un potentiel évoqué est une modification du potentiel électrique enregistré du système 
nerveux en réponse à un stimulus externe (Sohn & Hallett, 2004). 
Comme déjà mentionné, une impulsion de TMS appliquée au cortex moteur peut engendrer 
une contraction dans un ou plusieurs muscles via la stimulation de la voie cortico-spinale. La 
réponse à cette stimulation, nommée un potentiel évoqué moteur (MEP; abréviation de 
l’anglais motor evoked potential) peut être enregistrée de ces muscles et visualisée sous forme 
d’électromyogramme. En termes physiologiques, le MEP représente le déchargement d’une 
fraction de motoneurones spinaux innervant un muscle (Wassermann et al., 2008). 
Afin de provoquer un MEP dans un muscle déterminé, la bobine du dispositif de TMS doit 
être placée par-dessus la région du cortex moteur contenant les neurones cortico-spinaux qui 
innervent ce muscle. La région est assez facile à repérer grâce à l’organisation somatotopique 
de M1 (voir section 1.3) (Barker, 2004). 
En enregistrant les signaux produits dans la voie cortico-spinale au niveau cervical en réponse 
à une impulsion de TMS, on peut comprendre ce qui se passe dans le cortex en réponse à la 




provient de la stimulation directe des axones cortico-spinaux. Elle est donc appelée l’onde 
directe, ou D (Figure 1.13A). À plus longue latence, on trouve une ou plusieurs ondes 
supplémentaires attribuées à la stimulation indirecte des axones cortico-spinaux via une 
activité trans-synaptique ou des connexions cortico-corticales. Elles sont nommées les ondes 
indirectes, ou I (Figure 1.13A) (Patton & Amassian, 1954).  
Ces deux volées descendent la voie pyramidale, et s’additionnent dans les cellules de la corne 
antérieure de la moelle épinière (Figure 1.13B). Si la première onde D n’amène pas les 
motoneurones alpha à se décharger, l’addition des ondes I subséquentes pourrait porter le 
neurone à son seuil d’activation pour déclencher un déchargement et une contraction 
musculaire (Patton & Amassian, 1954). 
Le MEP est le résultat de cette contraction. Il a une forme caractéristique constituée d’un ou 
plusieurs pics suivis d’une période de silence électromyographique (Figure 1.13C). 
L’amplitude du signal ainsi que sa latence sont très variables et dépendent de plusieurs 
facteurs. L’amplitude d’un MEP représente une mesure de l’excitabilité des neurones cortico-
spinaux, donc une amplitude élevée indique une facilitation des circuits corticaux excitateurs, 
tandis que la longueur de la période de silence représente une mesure des circuits corticaux 






Figure 1.13: Représentation de la réponse neurologique à une impulsion de TMS à chaque niveau du chemin.
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 A) 
Le signal commence dans le cortex moteur avec les ondes D et I. B) La réponse est propagée au travers le 
cerveau et la moelle épinière, et les ondes D et I s’additionnent. C) Si la sommation dépasse le seuil électrique 
des motoneurones alpha, une contraction musculaire a lieu, visible en forme d’un MEP. 
 
L’amplitude des MEPs représente une mesure indirecte de l’excitabilité du cortex moteur. 
Pour les muscles proximaux du membre supérieur qui sont examinés lors de cette étude, 
l’amplitude du MEP augmente de façon linéaire avec l’intensité de la TMS (Ray et al., 2002). 
D’autres facteurs pouvant influer sur l’amplitude d’un MEP sont l’âge et le sexe du sujet et le 
niveau de préactivation du muscle, entre d’autres. La variabilité entre essais est plus élevée 
pour les femmes que pour les hommes, et elle augmente aussi avec l’âge (Pitcher et al., 2003). 
                                                          




L’intensité de l’impulsion de TMS employée dans notre protocole était de 1.2 fois le seuil 
moteur trouvé au repos. Une intensité trop faible réduit la probabilité d’avoir des résultats 
significatifs, tandis qu’une impulsion trop forte réduit la focalisation de la stimulation en 
élargissant l’aire de cortex stimulée et pourrait aussi augmenter la stimulation trans-synaptique 
indirecte des structures éloignées, non désirées (Stokes et al., 2005). L’intensité choisie pour 
notre expérience était donc un compromis tenant compte de ces facteurs. Elle est aussi souvent 
employée dans la littérature (Fleming et al., 2012). 
La TMS sur M1 produit alors un effet moteur quantifiable et qualifiable sur les neurones, ce 
qui en fait une option très intéressante pour la recherche en contrôle moteur. 
Il existe certains facteurs à considérer lors de l’analyse des MEPs produits en réponse à la 
TMS, le plus important étant l’état des motoneurones au moment de l’envoi de la stimulation. 
1.9 L’excitabilité motoneuronale 
Une contraction musculaire est produite quand un ou plusieurs motoneurones alpha innervant 
un muscle sont excités au-dessus de leurs seuils électriques d’activation et se déchargent. 
Deux signaux identiques descendant du cortex peuvent avoir des effets différents sur un 
motoneurone, dépendamment de l’état de ce dernier. Si le neurone est près de son seuil 
électrique d’activation, un signal de faible intensité pourrait provoquer son déchargement, 
tandis que si le potentiel membranaire de ce neurone est loin de son seuil, ce même signal 
pourrait n’avoir aucun effet (Rekling et al., 2000). 
L’état d’excitabilité des motoneurones dépend alors de plus que de la sortie du cortex moteur. 
L’entrée modulatoire peut venir des afférents Ia, des interneurones spinaux excitateurs et 
inhibiteurs, des neurones composant les faisceaux vestibulospinal, réticulospinal, et 
rubrospinal, ainsi que des modulateurs organiques tels que des amines et des peptides (Rekling 
et al., 2000). 
La TMS offre un moyen de visualiser la sortie du cortex moteur en évaluant l’effet de sa 
stimulation sur les motoneurones de la moelle épinière, mais les amplitudes des MEPs 




La stimulation externe des afférents moteurs précédant une impulsion de TMS entraîne une 
plus grande amplitude de MEP, puisqu’elle augmente le potentiel membranaire des 
motoneurones, les rendant ainsi plus susceptibles de se décharger (Komori et al., 1992). La 
contraction volontaire d’un muscle augmente aussi l’amplitude du MEP (Darling et al., 2006). 
Puisque l’amplitude de l’activité EMG précédant une impulsion de TMS est proportionnelle à 
l’excitabilité des motoneurones (Gritsenko et al., 2011), deux techniques ont été tentées lors de 
notre expérience dans le but de diminuer l’activité EMG directement avant l’envoi de la TMS. 
Il a été supposé que si l’EMG était égale aux deux positions du coude auxquelles les MEPs ont 
été comparés, l’excitabilité des motoneurones serait elle aussi égale, ce qui permettra de 
considérer que l’amplitude du MEP reflète uniquement l’état du cortex moteur (Raptis et al., 
2010; Sangani et al., 2011). 
1.9.1 Forces assistantes 
Quand un muscle est étiré plus long que sa longueur au repos, il développe de la tension. Ceci 
est le cas pour un muscle qui fonctionne comme antagoniste lors d’un mouvement. Afin 
d’atteindre et garder une position désirée, l’agoniste du mouvement doit surmonter cette 
résistance passive en fournissant une contraction tonique (Raptis et al., 2010). Par exemple, 
quand le coude se dévie de sa position neutre vers un angle de flexion, les extenseurs du coude 
sont étirés et développent une force passive, ce qui oblige les fléchisseurs à fournir une 
activation tonique afin de maintenir cette position. La situation est inversée lors d’une 
extension du coude. 
Pendant l’accélération d’un mouvement, le muscle agoniste démontre des accroissements 
d’activité tandis que l’antagoniste est normalement silencieux (De Luca & Mambrito, 1987). 
En se basant sur cette relation, nous avons employé un moteur pour fournir de légères forces 
pour aider le muscle agoniste à atteindre la position demandée. L’objectif était de compenser 
les forces produites pour surmonter la tension passive de l’antagoniste, rendant ainsi l’activité 
EMG de l’agoniste à un niveau similaire à celui de l’antagoniste silencieux. Si l’activité EMG 
est similaire aux deux positions du coude, il peut être supposé que l’excitabilité des 




1.9.2 Impulsion mécanique 
En 1965, Angel, Eppler et Iannone ont découvert qu’une période de silence EMG est produite 
lors qu’on décharge un muscle qui se contracte volontairement. Le membre supérieur a 
maintenu une position de flexion statique contre une force appliquée. Quand cette force a été 
enlevée soudainement, le bras a effectué une accélération rapide causée par une contraction 
sans opposition des muscles agonistes, dans ce cas-ci les fléchisseurs; ce qui a diminué l’angle 
entre le membre et le torse. Suivant cet accroissement d’activité, une période de silence a été 
observée dans les agonistes, environ 40 ms après l’enlèvement de la force. Ensuite, après 70 à 
110 ms de silence, une deuxième augmentation d’EMG s’est produite. Il existait une relation 
directe entre la magnitude du mouvement de flexion après l’enlèvement de la force et la durée 
de la période de silence. Par contre, si la flexion a été complètement empêchée par un fil 
bloquant, le silence EMG n’a pas été observé (Angel et al., 1965). 
Le mécanisme de production de cette période de silence est le suivant : durant le 
raccourcissement d’un muscle, la charge sur les fuseaux neuromusculaires est enlevée, ce qui 
enlève les signaux facilitateurs aux motoneurones (Angel & Goldstein, 1983). Il est aussi 
possiblement assisté par l’inhibition réciproque de ces motoneurones, engendrée par 
l’étirement simultané des muscles antagonistes (Ilmane et al., 2012). 
Il peut donc être conclu que le raccourcissement soudain d’un muscle contracté enlève 
l’excitation des motoneurones et entraîne une période de silence (Angel et al., 1965; Merton, 
1951). 
En tenant compte de ces informations, notre expérience a employé une brève perturbation qui 
raccourcit un muscle ciblé, fournie par un moteur externe. Le raisonnement était que si la 
TMS est envoyée avec un retard qui engendre la production du MEP pendant la période de 
silence, le MEP ne reflétera que les influences cortico-spinales et sera indépendant de 
l’excitabilité des motoneurones. 
  
 
CHAPITRE 2 : PROBLÉMATIQUE 
2.1 La problématique 
Section 1.7.3 démontre que ni la théorie du modèle interne, ni l’hypothèse du point d’équilibre 
n’arrivent à expliquer parfaitement le mécanisme derrière le contrôle du mouvement. Plus de 
recherches sont alors nécessaires afin de clarifier le paramètre encodé par le cortex moteur 
pour produire le mouvement volontaire. 
Le choix entre ces deux théories et les autres modèles du contrôle moteur n’est pas qu’une 
question de sémantique. Une bonne compréhension du mécanisme de contrôle du mouvement 
chez la personne saine permettra de mieux comprendre le paramètre modifié lors du 
développement d’un trouble du mouvement, que ce soit à cause d’un traumatisme ou du 
déclenchement d’une pathologie de nature idiopathique. L’élucidation de ce paramètre 
permettra le développement d’approches diagnostiques et thérapeutiques ciblant la variable 
affectée (Shumway-Cook & Woollacott, 2007). 
Un exemple pratique de l’importance d’une meilleure compréhension des variables contrôlées 
par le cerveau se trouve dans l’interface neuronale directe. Il s’agit d’une interface de 
communication directe entre le cerveau et un dispositif externe, souvent un ordinateur. Des 
électrodes implantées dans le cortex moteur peuvent enregistrer les signaux électriques 
représentant une volonté de mouvement et des décodeurs peuvent interpréter ces signaux afin 
de les utiliser pour contrôler un appareil externe (Serruya et al., 2002). 
Des algorithmes de décodage sont développés pour prendre l’activité électrique du cerveau et 
la transformer en signal d’intention. Chacun postule que la sortie du cortex représente un 
paramètre différent, par exemple l’activité EMG ou une variable cinématique telle que la 
position ou la vitesse. La recherche testant la capacité de ces décodeurs de prédire le 
mouvement qui résulte des signaux corticaux présente actuellement des résultats incertains 




Le but de l’éventuel d’emploi de cette technologie est de permettre le mouvement des muscles 
paralysés en utilisant la sortie du cerveau pour contrôler des stimulateurs de muscles (Velliste 
et al., 2008). Afin d’atteindre cet objectif, une bonne compréhension du paramètre encodé par 
les cellules corticales est primordiale. 
2.2 Question de recherche 
Quel paramètre est encodé par le cortex moteur et propagé le long de la voie cortico-spinale 
lors de la production d’un mouvement volontaire? 
2.3 Objectifs 
L’objectif général est de déterminer le rôle du cortex moteur lors des mouvements volontaires 
chez les personnes saines. 
L’objectif spécifique est d’évaluer la modulation des influences cortico-spinales pendant deux 
mouvements volontaires opposés; la flexion et l’extension du coude, et de déterminer si celles-
ci peuvent être dissociées de l’activité EMG. 
2.4 Hypothèses 
L’hypothèse générale est que les influences cortico-spinales peuvent être dissociées de 
l’activité EMG puisque le cortex moteur établit les points d’équilibre à atteindre, et ne 
programme pas les forces musculaires à produire. 
Plus spécifiquement, l’hypothèse prédit que les influences cortico-spinales seront modulées 
par le déplacement du coude d’un angle de flexion vers un angle d’extension (et vice-versa), 
en présence d’une activité EMG égale aux deux positions. 
Un MEP de plus grande amplitude est attendu d’un muscle quand il fonctionne comme 
agoniste, indiquant une facilitation cortico-spinale de celui-ci, comparé au MEP obtenu de ce 




2.5 Le raisonnement pour les hypothèses 
Les hypothèses de cette expérience ont été développées en se basant sur les résultats de 
plusieurs études ayant examiné des variables similaires aux nôtres. 
Cheney et Fetz (1980) ont évalué l’effet du déplacement du poignet sur l’activité de 7 cellules 
du cortex moteur du singe sous des conditions isométriques. Ils ont trouvé que le taux de 
déchargement de ces cellules augmentait avec le raccourcissement du muscle ciblé (Cheney & 
Fetz, 1980). 
Abbruzzese et coll. (1994) ont comparé les MEPs obtenus dans le muscle brachio-radial et le 
biceps en réponse à une stimulation magnétique du cortex moteur lors de deux types de 
contractions musculaires; le premier étant le raccourcissement du muscle, produit pendant le 
levage d’un poids (flexion du coude), et le deuxième, une contraction excentrique qui étire les 
fibres pendant l’extension du coude avec le poids en main. Cet exercice a permis d’avoir des 
signaux EMG d’amplitudes égales aux deux positions directement avant le déclenchement de 
la TMS. Ils ont trouvé un MEP de plus grande amplitude dans les deux muscles lors de la 
contraction de raccourcissement (Abbruzzese et al., 1994). 
Notre expérience n’a pas étudié une contraction excentrique, mais plutôt un étirement passif 
du muscle lorsqu’il prend le rôle de l’antagoniste, alors les résultats ne sont pas directement 
comparables, mais pris ensemble, ces deux études semblent indiquer qu’un muscle est facilité 
lorsqu’il est raccourci, nous permettant ainsi d’établir l’hypothèse que le MEP d’un muscle est 
plus grand lorsqu’il est activé comme agoniste. 
Une expérience similaire à la nôtre a examiné l’effet d’un changement de l’angle du poignet 
sur les influences cortico-spinales à l’aide de la TMS. Ils ont trouvé un MEP de plus grande 
amplitude dans les fléchisseurs lorsque le poignet était en flexion, comparé à celui obtenu en 
extension, et un plus grand MEP dans les extenseurs lors de l’extension, comparé à la flexion. 
Ce résultat réciproque a été trouvé malgré une activité EMG similaire aux deux orientations du 
poignet (Raptis et al., 2010). 
Nous avons formulé notre hypothèse principale en se basant particulièrement sur cette étude. Il 




mouvement, alors la dissociation de l’état du cortex et l’activité EMG du poignet devrait être 
reproductible sur le coude.  
2.6 Contribution souhaitée 
Ces objectifs permettront d’approfondir les connaissances de base relatives au contrôle 
cortical des mouvements volontaires. Le protocole a été développé afin de garantir un résultat 
clair selon la présente dichotomie : les influences cortico-spinales sont soit corrélées avec 
l’activité EMG, ce qui appuiera la théorie du modèle interne, ou elles sont dissociées de 
l’activité musculaire. Si une dissociation est trouvée, le résultat ne permettra pas de conclure 
définitivement que le cortex moteur participe à l’établissement des positions seuils des 
muscles en manipulant les potentiels membranaires des motoneurones, mais il fournira des 
évidences fortes que le cortex ne pré-programme pas l’activité EMG, indiquant qu’une des 
grandes lignes de la théorie du modèle interne est erronée. 
Les résultats devront aussi permettre d’apprécier l’efficacité des deux techniques de 
diminution de l’excitabilité des motoneurones du coude pour ainsi formuler des suggestions 




CHAPITRE 3 : MÉTHODOLOGIE 
3.1 Participants 
Huit individus sains ont participé à l’étude : 5 femmes et 3 hommes, âgés de 22 à 39 ans 
(moyenne ± écart-type : 28.9 ± 6.2 ans) (voir annexe 1 pour les caractéristiques des sujets), 
tous droitiers selon le Questionnaire de latéralité manuelle d'Edinburgh (Annexe 2) (Oldfield, 
1971). Les âges recherchés se situaient entre 18 et 40 ans. Tous les participants ont signé un 
formulaire de consentement éclairé approuvé par le Comité d'éthique de la recherche (CÉR) 
du Centre de recherche interdisciplinaire en réadaptation du Montréal métropolitain (CRIR) 
conformément à la Déclaration d’Helsinki de 1964. Les séances expérimentales ont eu lieu 
dans le laboratoire de contrôle moteur de l’Institut de Réadaptation Gingras-Lindsay de 
Montréal. Les sujets ont été recrutés dans la population au moyen d’affiches placées dans des 
endroits publics. Étant donné les risques potentiels associés à la stimulation magnétique 
transcrânienne, les facteurs d’exclusion étaient : des antécédents familiaux et/ou personnels de 
convulsions épileptiques, un traumatisme crânien antérieur, une grossesse, une maladie cardio-
vasculaire, la présence d’un stimulateur cardiaque, un implant autre que dentaire, ou une 
blessure musculo-squelettique d’un membre supérieur. Les participants étaient aussi exclus 
s’ils prenaient des médicaments antiépileptiques ou psychoactifs pouvant influer sur 
l’excitabilité du cortex moteur. Ces critères ont été sélectionnés en se basant sur les 
recommandations de Rossi et coll. (2009) décrites dans l’article Safety, ethical considerations, 
and application guidelines for the use of transcranial magnetic stimulation in clinical practice 
and research (voir annexe 3 pour un modèle du questionnaire employé pour évaluer les sujets). 
Les sujets étaient libres de retirer leur participation à tout moment au cours de l’étude. 
3.2 L’appareil 
Le sujet était assis dans un fauteuil dentaire qui supportait la tête, le cou, le torse ainsi que les 
membres inférieurs. La main droite était placée dans une attelle de plastique, en forme « U », 
rembourrée de mousse, conçue pour stabiliser la main et minimiser le mouvement du poignet. 




complète et la supination complète, avec le pouce orienté vers le haut. L’attelle était attachée à 
un manipulandum horizontal léger avec un axe de rotation orienté à la verticale, ce qui 
permettait des pivotements dans l’axe de flexion-extension du coude, et supportait l’avant-bras 
pour annuler l’effet de la gravité. Le mouvement vertical de l’avant-bras était minimisé en le 
plaçant dans une attelle construite d’une sangle Velcro. Un moteur (Parker iBE342G) attaché 
au manipulandum a fourni deux types de forces, décrits ci-dessous. L’épaule était à un angle 
d’abduction horizontale de 45° du torse. L’avant-bras gauche reposait sur les cuisses. 
3.3 La tâche 
L’instruction était d’effectuer des mouvements de flexion et d’extension du coude sans faire 
appel à d’autres articulations afin de cibler un seul degré de liberté : le coude. 
La position neutre du coude dans le manipulandum a été trouvée en déterminant l’angle auquel 
le membre s’arrêtait naturellement, après des pivotements passifs, avec les yeux fermés. Cet 
angle variait entre 100° et 110° (entre le bras et l’avant-bras) et a servi de référence 0° à 
l’ordinateur. 
Pour effectuer le déplacement du coude demandé, le sujet alignait un curseur avec une barre 
sur l’écran d’ordinateur pour établir l’avant-bras en flexion, à environ -60° de la position 
neutre. Après un signal, il déplaçait le coude approximativement 100° pour arriver en 
extension, +40° plus étendus que la position neutre. Il y avait également des essais qui 
débutaient en extension. Ceci décrit le déplacement de base. Deux conditions expérimentales 
ont été étudiées : un simple mouvement de flexion en extension (ou l’inverse) avec des 
perturbations mécaniques, et un mouvement aller-retour avec des forces assistantes. Ces deux 
conditions sont décrites en plus de détail plus bas.  
 
 
Figure 3.1: La tâche expérimentale. L’avant-bras était supporté par un manipulandum pendant que le sujet 





L’activité EMG de deux fléchisseurs du coude; le biceps brachial (BB) et le muscle brachio-
radial (BR), ainsi que deux extenseurs du coude; les chefs latéral (TL) et médial (TM) du 
triceps brachial a été enregistrée et examinée pour les caractéristiques des MEPs produits en 
réponse à la TMS (voir section 3.4). Deux électrodes de surface bipolaires (1 cm de diamètre), 
séparées d’environ 2 cm, ont été placées sur le ventre de chaque muscle afin de capter 
l’activité électrique de chacun.  
3.3.1 Forces assistantes  
L’amplitude de l’activité EMG peut refléter l’excitabilité des motoneurones innervant le 
muscle observé, et l’état de ces neurones pourrait avoir un effet important sur l’amplitude du 
MEP obtenu après une impulsion de TMS.  
Quand un muscle prend le rôle de l’antagoniste, il est relativement silencieux, tandis que 
l’agoniste se contracte et démontre une EMG élevée, probablement causée par le besoin de 
surmonter la tension passive dans les muscles opposants. On a émis l’hypothèse qu’une 
technique visant à compenser les forces des agonistes pourrait diminuer l’activité dans ces 
muscles de sorte que celle-ci atteigne une amplitude comparable à celle observée lorsque ces 
mêmes muscles fonctionnent comme antagonistes. 
Pour ce faire, une légère force élastique a été fournie par le moteur, dans une direction qui 
aidait les agonistes à atteindre la position désirée, et ainsi diminuait leur activité EMG. Le 
coefficient de raideur de la force a été établi spécifiquement pour chaque sujet en surveillant 
l’activité EMG pour s’assurer que les forces des muscles agonistes d’un mouvement étaient 
minimes. Il variait entre 0.0035 et 0.0045 Nmdeg-1, dépendamment du sujet.  
Les déplacements du manipulandum de la position neutre vers l’intérieur représentaient des 
angles négatifs pour le moteur, alors pendant la flexion du coude, les forces étaient produites 
vers l’intérieur. Une fois que le bras passait dans des angles positifs, la force était produite de 
façon linéairement croissante dans cette direction. Ceci fait que lors de la flexion, les 




Il est à noter que la force élastique ne pouvait pas, par elle-même, stabiliser une position; si le 
bras était enlevé, le manipulandum se déplaçait rapidement vers une ou l’autre position 
maximale, déterminées par des bouchons de sécurité. 
La tâche demandée était un « aller-retour » du coude, c’est-à-dire que le membre a pu 
commencer en flexion, passer à l’extension et ensuite revenir à la flexion (F→E→F’), ou 
l’inverse; se déplacer de l’extension vers la flexion pour ensuite retourner à la position initiale 
(E→F→E’).  
En premier lieu, le sujet a été instruit de la position initiale à établir, soit la flexion ou 
l’extension. 2 à 3 secondes après que le sujet a atteint une position stable, l’expérimentateur a 
envoyé une impulsion de TMS à l’aide d’une pédale. Le son caractéristique associé à la 
décharge du stimulateur magnétique fonctionnait comme signal auditif qui indiquait au sujet 
de déplacer le coude. Il effectuait le déplacement vers la position opposée à une vitesse auto-
sélectionnée. La TMS a été envoyée de nouveau 2-3 secondes après la stabilisation. Le 
participant retournait ensuite à l’emplacement initial de l’avant-bras, et une troisième 
impulsion de TMS a été donnée à cette position.  
Chaque essai a duré 12 secondes, ce qui donnait au participant assez de temps pour effectuer 
les trois mouvements, et se stabiliser à chaque position avant que l’impulsion de TMS soit 
envoyée.  
3.3.2 Perturbations de raccourcissement  
Une deuxième méthode a été employée dans le but d’équilibrer l’excitabilité des 
motoneurones aux deux orientations du coude. Une brève perturbation qui raccourcit un 
muscle génère une pause de la décharge des afférents du fuseau musculaire et engendre une 
période de silence EMG dans ce muscle (voir section 1.9.2). Une telle perturbation a donc été 
envoyée aux deux positions du coude, afin de créer une période de silence pouvant rendre 
l’activité EMG égale aux deux angles.  
Encore une fois, les sujets étaient verbalement instruits avant le début de l’essai de la position 
initiale à adopter, soit la flexion ou l’extension. Après qu’ils ont stabilisé cet angle en 




sous forme d’impulsion mécanique effectuée par le moteur, a été déclenchée dans une 
direction sélectionnée afin de créer un raccourcissement soudain d’un ensemble de muscles 
(soit en direction de flexion pour raccourcir les deux fléchisseurs ou vers l’extension pour 
atteindre les deux extenseurs). Une stimulation de TMS a été envoyée avec un retard de 22 à 
25 ms après le début de la perturbation. Cette latence a été trouvée par essai et erreur pour 
chaque sujet, et représente le retard qui entraîne la production du MEP pendant la période de 
silence. 
En se servant du son de déchargement du dispositif de TMS comme signal d’initier le 
mouvement, le sujet devait déplacer volontairement son coude à la position opposée. Deux 
secondes après que le nouvel angle était stabilisé, une deuxième perturbation était envoyée, 
dans la même direction que la première pour raccourcir le même ensemble de muscles. 
L’impulsion de TMS a été envoyée avec le même retard.   
La direction de l’impulsion alternait entre les essais. Les essais commençant en flexion et 
passant à l’extension (F → E) et les essais d’extension en flexion (E→F) ont été exécutés de 
façon aléatoire pendant la série expérimentale afin d’éviter de possibles effets reliés à 
l’anticipation ou à l’habitude. 
La magnitude des perturbations était de 0.45 Nm et d’une durée de 60 ms. Ces paramètres, qui 
ont été trouvés par essai et erreur, amènent les motoneurones à leur excitabilité minimale à 
chaque position à laquelle les MEPs se produisent.  
La perturbation et la TMS ont été envoyées considérablement après la stabilisation de la 
position, afin d’éviter des changements transitoires d’amplitudes des MEPs pouvant survenir à 
cause de la cofacilitation cortico-spinale des muscles agonistes et antagonistes, et/ou à cause 
des changements temporaires de l’excitabilité des motoneurones suivant le mouvement (Raptis 
et al., 2010). Le retard a aussi prolongé l’intervalle interstimulus, ce qui pourrait éviter l’effet 
des interactions intracorticales significatives causées par l’impulsion de TMS précédente 




3.3.3. Étirement soudain pour évaluer l’état des muscles 
Une série de contrôle a été effectuée en combinant les deux techniques décrites plus haut afin 
d’évoquer le réflexe myotatique. La TMS n’était pas employée. Les sujets ont été instruits 
d’exécuter un mouvement de F→E ou E→F pendant que les forces assistantes ont compensé 
les forces musculaires passives. Une fois chaque position stabilisée, le moteur couple a fourni 
une perturbation mécanique des mêmes caractéristiques que celles décrites dans la section 
3.3.2. Cette opération étire les muscles situés du côté opposé de l’articulation vers lequel la 
force est dirigée (Ilmane et al., 2012), ce qui pourrait évoquer le réflexe myotatique.  
Lors des essais avec les forces assistantes, l’activité EMG devrait être balancée à un niveau 
presque nul aux deux angles du coude. Il pourrait être suggéré que le sujet ait simplement 
relâché ses muscles après être arrivé à la position demandée. Il est difficile d’évoquer le 
réflexe myotatique dans un muscle relâché (sauf à de très hautes vitesses) (Raptis et al., 2010). 
L’objectif de cette série d’essais était alors d’établir si les muscles étaient relâchés lorsque 
l’EMG était minime en évaluant si le réflexe myotatique était évoqué quand le muscle a été 
soudainement étiré.  
3.4 La stimulation magnétique transcrânienne  
L’effet des influences cortico-spinales sur le mouvement a été évalué en déclenchant une 
simple impulsion de TMS au cortex moteur gauche, controlatéral au membre utilisé, par-
dessus l’aire contrôlant les motoneurones des muscles du coude, et en analysant les MEPs 
produits dans ces muscles. Un stimulateur magnétique à impulsion simple et monophasique 
(Magstim 200, Royaume-Uni) a été employé via une bobine figure en huit (110° entre les deux 
cercles, diamètre externe de 70 mm pour chaque moitié), placée sur le crâne du sujet, de 
manière que le courant électrique induit par le champ magnétique provenant des deux cercles 
s’additionnait à un point d’intersection dans le cortex moteur (Rothwell et al., 1991). Pour 
trouver le positionnement désiré de la bobine, le vertex du cerveau a été trouvé en identifiant 
le point d’intersection d’une ligne passant entre les yeux jusqu’à l’incisure occipitale et d’une 
ligne se projetant entre les tragus des deux oreilles. Par la suite, l’expérimentateur a repéré un 
point, à 2 cm antérieurs et 5 cm latéraux du vertex, considéré correspondre à l’endroit du 




Ensuite, la bobine a été déplacée en direction médio-latérale autour de la position initiale dans 
des incréments de 0.5 cm afin de trouver la position optimale, qui est définie comme étant le 
point auquel les amplitudes des MEPs produits dans le biceps restaient stables pendant 3 essais 
consécutifs, alors que le sujet maintenait le coude à la position neutre. Un point fait avec un 
marqueur feutré signalait la position optimale, ainsi que huit marqueurs autoadhésifs placés 
sur la tête qui s’alignaient avec des repères situés sur le périmètre de la bobine. L’intensité de 
la stimulation a été amorcée à une valeur arbitraire et diminuée peu à peu afin de trouver le 
seuil moteur (SM), défini comme étant le plus petit stimulus capable de provoquer au moins 3 
sur 5 MEPs avec une amplitude d’au moins 50 μV. Une fois le seuil moteur trouvé, l’intensité 
a été augmentée à 1.2 SM, et est demeurée constante durant l’expérience. Un expérimentateur 
a tenu la bobine en place, avec une légère pression sur la tête. La bobine était enlevée à 
certains moments de l’expérience pour donner une pause au sujet, mais jamais pendant une 
série d’essais. 
3.5 L’enregistrement des données 
Les expériences ont été effectuées à l’aide d’un programme écrit spécifiquement pour ce 
projet avec le logiciel LabView (National Instruments, États-Unis). 
Les signaux EMG ont été amplifiés par un système télémétrique (Noraxon, États-Unis), et 
filtrés avec un filtre passe-bande Butterworth des fréquences 30-350 Hz. Tous signaux ont été 
enregistrés à une fréquence d’échantillonnage de 2000 Hz.  
Un canal analogique a enregistré le rythme des impulsions de TMS, ce qui permet de préciser 
le moment durant l’essai auquel la TMS a été envoyée. Cette information facilite le repérage 
du MEP et permet de mesurer sa latence. 
Le déplacement angulaire du coude a été mesuré grâce à un codeur optique couplé au 
manipulandum. Le codeur mesure la rotation du manipulandum autour de son axe pour 
déduire les changements d’angles parcourus par l’avant-bras pendant un essai. 
Les données ont été sauvegardées dans un ordinateur personnel et analysées hors connexion à 
l’aide des logiciels MATLAB (Mathworks, États-Unis) et Signal (Cambridge Electronic 




3.6 Analyse des données  
Les données EMG ont été filtrées à l’aide d’un programme créé dans MATLAB, et ont été 
ensuite importées dans Signal pour l’analyse. 
Les MEPs ont été repérés grâce à leur latence après utilisation de la TMS et par leur forme 
caractéristique. Si l’amplitude excédait l’activité EMG de fond et était suivie d’une période de 
silence distinctive, le MEP était considéré comme bon, et son amplitude pic-à-pic et sa latence 
étaient enregistrées dans un fichier Excel. 
Un essai avec forces assistantes contient 3 impulsions de TMS, ce qui donne deux 
comparaisons à l’intérieur d’un essai; par exemple, pour un mouvement de flexion en 
extension en flexion (F → E → F’), il y a la première et deuxième impulsions (TMS1/TMS2), 
représentant le mouvement F → E, suivi de la deuxième paire; la deuxième impulsion 
comparée à la troisième (TMS2/TMS3), ce qui représente le déplacement E → F’. 
Pour chaque essai de la série avec les forces assistantes, l’amplitude et la latence du MEP de 
chaque muscle ont été évaluées aux trois .positions du coude. 
Par la suite, la valeur efficace (RMS) de l’activité EMG pendant les 200 ms avant chacune des 
impulsions de TMS de cette série a été trouvée, et la différence relative a été calculée entre la 
RMS avant la première stimulation et celle précédant la deuxième, et ensuite entre celles des 




Chaque essai pour chaque muscle a été classifié par la suite. Si la différence était ± 15% ou 
moins, l’activité EMG aux deux positions a été considérée comme égale pour ce muscle, et 
l’essai a été classé dans la catégorie « EMG équivalente ». Si la différence relative indiquait 
que l’activité EMG était >15% plus petite quand un muscle fonctionnait comme agoniste, 
comparé à l’amplitude observée quand il était antagoniste, l’essai a été mis dans la catégorie   
(3.1)                       
            
 
             





« surcompensation EMG », pour le muscle donné. Les essais pendant lesquels la RMS de 
l’EMG était plus que 15% supérieure dans la direction vers laquelle la force aidait ce muscle, 
l’essai a été placé dans la catégorie « compensation inefficace », et n’a pas été analysé 
profondément, parce que l’objectif de contrôler l’excitabilité des motoneurones n’a pas été 
atteint. 
Une différence relative de 15% a été choisie puisqu’elle représentait le pourcentage, trouvé par 
essai et erreur, qui permettait de repérer pour tous les sujets, les essais qui démontraient une 
différence en bas de deux fois le moindre écart-type de la RMS trouvé en analysant les 
données EMG de tous les sujets. Ce seuil de 2 écart-types a été choisi parce que l’objectif des 
forces assistantes était de diminuer l’activité d’un muscle jusqu’au niveau presque silencieux 
trouvé lorsque ce même muscle prend le rôle d’antagoniste. En études électromyographiques, 
un muscle démontrant une EMG qui excède les deux écart-types est souvent considéré 
« actif » (Konrad, 2005), alors pour la présente expérience, une différence entre l’activité 
EMG trouvée aux deux postions du coude en bas de ce seuil est jugée « équivalente ».  
Les analyses statistiques ont été faites pour chaque muscle séparément, en comparant 
l’amplitude du MEP obtenu quand le bras était en flexion à celui produit quand il était en 
extension. Les comparaisons ont été faites en premier lieu pour la première et deuxième 
stimulation à l’intérieur d’un essai, séparément de celles pour la deuxième et troisième 
stimulation, et ensuite en combinant les deux paires. La série d’essais classée comme « EMG 
équivalente » a été considérée indépendamment de la série nommée « surcompensation 
EMG ».  
Pour la série d’essais avec la perturbation mécanique, la RMS de l’activité EMG des 10 ms 
précédant chaque MEP a été trouvée et comparée pour les deux angles du coude, afin de 
confirmer que l’activité EMG avait été égalisée. 
Seuls les MEPs des muscles qui ont été raccourcis par la perturbation ont été évalués, par 
exemple les fléchisseurs lors d’une perturbation en flexion, parce que l’autre ensemble de 





Pour effectuer des comparaisons statistiques, les essais ont été divisés selon la position du 
coude, pour chaque muscle. Par exemple, pour le biceps, pour les essais pendant lesquels 
l’impulsion mécanique a raccourci le muscle, les amplitudes des MEPs quand le bras était en 
flexion ont été comparées aux amplitudes produites quand le bras était en extension.  
Pour les essais de la série combinant les forces assistantes et les perturbations mécaniques, le 
réflexe myotatique dans les muscles étirés a été repéré et évalué pour sa latence après le début 
de la perturbation. Ce processus a été effectué pour les deux positions du coude.  
3.7 Analyses statistiques 
Toutes les analyses statistiques ont été réalisées avec le logiciel SPSS (IBM Corporation, 
États-Unis). 
Pour les deux méthodes de réduction de l’excitabilité motoneuronale, les valeurs des MEPs et 
l’activité EMG considérées par les tests statistiques étaient des valeurs normalisées. La 
normalisation s’est faite comme suit : chaque muscle de chaque sujet a été normalisé 
individuellement. En regardant les deux positions du coude ensemble, la plus grande valeur de 
MEP a été trouvée. Ensuite, toutes les amplitudes des MEPs ont été divisées par cette valeur, 
ce qui sert à situer toutes les valeurs entre 0 et 1 et permet de clairement déterminer si, pour ce 
sujet, un MEP est de plus grande amplitude lorsque le coude est en flexion ou en extension. Le 
même processus a été effectué pour normaliser les données de l’EMG.   
L’influence de la position du coude sur les MEPs a été évaluée en calculant la moyenne et 
l’écart-type (représenté par les barres d’erreur sur les histogrammes) de l’amplitude et de la 
latence pour chaque muscle aux deux orientations. 
La normalité des données a été considérée en appliquant le test Shapiro-Wilk de la normalité. 
Pour la série expérimentale avec les forces assistantes, les amplitudes des MEPs pour les deux 
catégories (« EMG équivalente » et « surcompensation EMG ») étaient toutes les deux 
distribuées normalement (p > 0.05) pour tous les muscles, ce qui a permis l’utilisation des tests 




Les RMS de l’EMG précédant la TMS ont été comparées pour les première/deuxième et 
deuxième/troisième impulsions de la série avec forces assistantes. Elles suivaient aussi une 
distribution normale.  
Des ANOVA à un facteur ont alors été employées pour évaluer les différences entre les MEPs 
et l’activité EMG aux deux positions du coude pour les données de groupe de cette condition 
expérimentale. 
Pour la série avec les perturbations mécaniques, l’activité EMG aux deux positions était 
normalement distribuée, permettant l’utilisation de l’ANOVA, mais les amplitudes des MEPs 
ne suivaient pas une distribution normale, ce qui obligeait l’emploi des tests statistiques non 
paramétriques. Le test de Kolmogorov-Smirnov a été utilisé pour comparer les amplitudes des 
MEPs aux deux positions pour les données de chaque sujet individuellement, tandis que le test 
de Wilcoxon se prêtait bien à l’analyse des données de groupe (MEP en flexion versus 
extension pour chaque muscle). 
Le seuil de signification pour tous les tests a été fixé à p < 0.05. Un p < 0.001 était considéré 




CHAPITRE 4 : RÉSULTATS 
4.1 Forces assistantes 
4.1.1 Toutes les catégories d’essais  
Normalement, lorsque le coude passe par les différents angles de flexion, le biceps; un 
fléchisseur du coude; est actif et son activité EMG est significativement plus élevée que 
lorsque cette articulation est étendue (p < 0.001, ANOVA à un facteur), et où le biceps est 
relativement silencieux. Les motoneurones du biceps sont facilités quand le muscle est actif, 
ainsi ils peuvent se décharger pour générer de la force. Ceci indique qu’en flexion, 
l’excitabilité de ces neurones est beaucoup plus élevée. Les amplitudes des MEPs dépendent 
non seulement de l’état du cortex moteur, mais aussi de l’état des motoneurones, donc ces 
différences d’amplitudes de l’activité EMG aux deux positions entraîneront une évaluation 
erronée des influences cortico-spinales. 
L’application de forces externes qui assistent les muscles agonistes à atteindre une position 
désirée en compensant l’activité produite afin de surmonter les moments de forces passifs 
développés par les antagonistes a été tentée. L’objectif était de minimiser leur activité EMG, 
et, en conséquence leur excitabilité motoneuronale. Idéalement, les forces assistantes devraient 
égaliser l’amplitude de l’activité EMG d’un muscle aux deux positions, pour que l’EMG 
générée lorsqu’il est agoniste soit aussi basse que celle observée quand il est étiré et presque 
silencieux. 
L’analyse de l’activité EMG dans un muscle pendant un essai, pour une paire d’impulsions, a 
permis d’identifier trois types d’essais. Premièrement, il y avait ceux dont l’EMG était plus 
élevée quand le muscle travaillait comme agoniste (ex. BB en flexion). Cela indique que les 
forces compensatoires n’ont pas été assez efficaces pour diminuer l’activité du muscle quand 
il était actif. Ces essais ont été classés comme « compensation inefficace », et n’ont pas été 
analysés profondément, puisque l’excitabilité motoneuronale n’était pas contrôlée, ce qui 
pourrait influer sur l’amplitude du MEP d’une manière considérable. 




balancer l’EMG aux deux positions à 15% ou moins de différence l’une de l’autre (calcul 
différence relative). Ceux-ci ont été placés sous le classement « EMG équivalente », et ont été 
inclus dans l’analyse puisqu’ils présentaient l’opportunité de comparer les amplitudes des 
MEPs directement, sans avoir à tenir compte de l’association à l’activité EMG.  
La dernière catégorie d’essais trouvée était celle pendant laquelle les forces ont été tellement 
efficaces qu’elles sont arrivées à abaisser l’activité à une magnitude inférieure à celle d’un 
muscle fonctionnant comme antagoniste (par exemple, le TL devient moins actif en E qu’en F). 
Ce type a été classé sous le nom « surcompensation EMG », et a aussi été inclus dans 
l’analyse des MEPs puisqu’un plus grand MEP trouvé à cette position comparé à celle avec la 
plus grande activité EMG mettra fortement en évidence une dissociation de l’EMG et des 
influences cortico-spinales.  
4.1.1.1 Efficacité de la compensation des forces passives 
L’efficacité des forces assistantes à compenser les forces passives des muscles a été 
déterminée en regardant la proportion d’essais qui étaient utilisables. Cela s’applique à ceux 
classés comme « EMG équivalente » ou « surcompensation EMG ». Autrement dit, nous 
avons considéré les essais pendant lesquels la force assistante a réussi à équilibrer ou rendre 
un muscle agoniste plus silencieux que quand il est antagoniste. 
Au sujet de l’efficacité, il y a plusieurs niveaux à considérer, allant du plus général au plus 
précis. En premier lieu, il faut regarder la proportion totale d’essais analysables en considérant 
tous les muscles, les deux catégories d’essais et les deux paires d’impulsions, pour tous les 
sujets ensemble. Tout cela pris en compte, 33% des essais étaient utilisables. Pour chaque 
sujet individuellement, l’efficacité totale variait de 16 à 40%. 
Ces résultats indiquent que dans un grand pourcentage, soit 67% des essais, il y a eu une 
compensation inefficace des forces musculaires, rendant ces essais inutiles.  
Ensuite, il est important de considérer la proportion de bons essais parmi tous ceux de la paire 
TMS1/TMS2, en contraste avec la paire TMS2/TMS3. 21% des essais de la première paire de 
stimulations étaient utiles, versus 18% des essais de la deuxième paire. Cette différence ne 




lorsque les forces sont efficaces, elles arrivent à bien diminuer l’activité EMG des muscles 
pour le même angle du coude (F vs F’, par exemple). 
Puisqu’il n’y avait pas de différence entre les proportions d’essais utilisables des deux paires 
d’impulsions, il est permis de procéder au prochain niveau d’analyse en considérant les deux 
paires d’impulsions ensemble.  
Un aspect intéressant à considérer ensuite est la proportion d’essais classés dans chaque 
catégorie parmi tous les essais. On trouve donc que 18% des essais entrent dans la catégorie 
« surcompensation EMG » versus 19% qui ont été classés comme ayant une « EMG 
équivalente ». Sur le plan individuel, la proportion d’essais nommés « surcompensation 
EMG » variait de 7 à 35% pour tous les sujets, en comparaison de 9 à 25% pour la catégorie 
« EMG équivalente ».  
Finalement, il faut regarder l’efficacité des forces compensatoires sur chaque muscle 
individuellement. Cela fait, avec les deux paires d’impulsions et les deux classifications prises 
ensemble, les proportions suivantes ont été trouvées : BB = 22%, BR = 25%, TL = 32%, TM = 
19%. Voir figure 4.1 pour un résumé des proportions à chaque niveau de comparaison. 
Les proportions pour chacun des muscles sont à interpréter de la manière suivante : pour le 
biceps, par exemple, dans 22% des essais, les forces compensatoires ont réussi à compenser 
l’activité EMG quand le bras était en flexion (puisqu’il est un fléchisseur du coude). Ce niveau 
d’analyse est important, puisqu’il montre que les forces ne réussissent pas à agir sur tous les 
muscles également. 
Les forces ont été également efficaces sur les deux fléchisseurs (BB vs BR, p = 0.707, 
ANOVA à un facteur). Par contre, les forces étaient significativement plus agissantes sur le 
chef latéral du triceps que le chef médial (TL vs TM, p = 0.047). 
Quand les proportions d’efficacité des deux fléchisseurs ensemble sont comparées à celles des 
extenseurs, aucune différence n’est trouvée (p = 0.629, ANOVA à un facteur). Cette 
observation semble indiquer que cette méthode arrive à compenser les muscles qui étendent le 
coude aussi bien que ceux qui le fléchissent, mais cette statistique cache l’inefficacité relative 





Pris ensemble, ces observations indiquent que la force assistante a maintenu sa capacité de 
compenser l’activité EMG d’un muscle au cours de l’essai, mais qu’elle n’agissait pas de 
manière égale sur tous les muscles.  
 





4.1.1.2 La latence des MEPs 
La moyenne de la latence d’apparition des MEPs suivant la stimulation magnétique a été 
déterminée à chacune des trois impulsions de TMS, pour chaque muscle séparément. La plage 
de valeurs de latence de tous les sujets ensemble a aussi été trouvée et elle était identique pour 
chaque muscle, et aux trois impulsions. Elle variait entre 15 et 25 ms (moyenne 19.5 ± 0.72 
pour tous les muscles et toutes les impulsions ensemble). Aucune différence significative n’a 
été trouvée en comparant la valeur moyenne de chaque muscle entre les trois impulsions (p > 
0.260, ANOVA à un facteur). 
La latence de chaque muscle a ensuite été divisée selon la position du bras à laquelle le MEP a 
été provoqué afin de déterminer si l’angle du coude avait un effet sur cette variable. Il n’existe 
aucune différence dans la latence des MEPs d’un muscle, que le bras soit en flexion ou en 
extension (p > 0.08, ANOVA à un facteur). 
Ces observations indiquent que le potentiel évoqué moteur est obtenu de manière stéréotypée 
après l’application d’une impulsion de TMS au cortex moteur controlatéral. 
4.1.1.3 L’excitabilité cortico-spinale à différentes positions du coude  
L’application de la TMS sur le cortex moteur controlatéral lors de deux positions du coude 
volontairement établies a suscité des MEPs dans de multiples muscles de manière 
systématique au cours de l’expérience. L’impulsion de TMS a été envoyée deux secondes 
après que le sujet a stabilisé la position demandée. Cet intervalle a été choisi afin de donner à 
tous les muscles le temps de retourner à un niveau d’activité EMG minimal, similaire à 
l’amplitude pré-mouvement. 
Il était possible d’examiner si le MEP obtenu à la dernière position du coude était similaire à 
celui obtenu à la première position, puisque les deux correspondaient au même angle du coude. 
S’ils étaient comparables, il était permis de combiner les données obtenues pour la paire 
d’impulsions TMS1/TMS2 avec celles de la paire TMS2/TMS3.  
En effectuant cette analyse, il est ressorti que les MEPs ne démontraient aucune différence 
significative aux positions F et F’ pendant les essais de type F → E → F’ de la catégorie 
« EMG équivalente » (BB, p = 0.16, BR, p = 0.26, TL, p = 0.78, TM, p = 0.90 ANOVA à un 




→ F → E’ (BB, p = 0.36; BR, p = 0.12; TL, p = 0.51; TM, p = 0.70, ANOVA à un facteur). 
Les résultats étaient similaires pour les essais de la catégorie « surcompensation EMG » 
(essais de type F → E → F’ : p > 0.170 pour tous les muscles, essais de type E → F → E’ : p > 
0.110, ANOVA à un facteur). 
Il est alors permis d’analyser les deux paires d’impulsions (TMS1/TMS2 et TMS2/TMS3) 
ensemble, au lieu de faire des tests sur chaque paire séparément, ce qui simplifie 
l’interprétation des résultats. Cela suggère aussi que les influences cortico-spinales sont reliées 
à la position du coude et sont constantes pour un angle particulier. 
Ensuite, afin de déterminer si les essais des deux catégories peuvent être combinés pour les 
analyses, une comparaison a été effectuée entre les amplitudes normalisées des MEPs de ces 
deux catégories, aux deux positions du coude, pour le groupe de sujets (Figure. 4.2). Les deux 
paires d’impulsions étaient combinées. Les résultats étaient mixtes; quand le coude était en 
flexion, les MEPs du muscle BB et TL étaient significativement différents (p < 0.03), pendant 
que ceux de BR et TM ne l’étaient pas (p > 0.1) (Figure 4.2A). Quand le coude était en 
extension, les MEPs étaient d’amplitudes significativement différentes chez le BR et le TM (p 
< 0.004 pour les deux), tandis que ceux des BB et TL n’étaient à leur tour pas d’une différence 
importante (p > 0.43) (Figure 4.2B). 
 Ces résultats indiquent qu’il n’est pas permis de combiner les données des deux catégories 
pour faire des analyses, puisque dans plusieurs cas, les valeurs ne sont pas similaires. Les 
essais avec l’activité EMG équivalente seront alors analysés séparément de ceux avec une 





Figure 4.2: Comparaison des amplitudes moyennes des MEPs du groupe obtenues des essais avec une 
surcompensation de l’activité EMG et de ceux avec une activité musculaire équivalente aux deux positions du 
coude. A) Moyenne des MEPs obtenus lorsque le coude était en flexion (les barres d’erreur représentent l’écart-
type). Les influences cortico-spinales étaient plus élevées pour le biceps lorsque l’EMG était équivalente (p = 
0.0002), et chez le chef latéral du triceps pour les essais avec surcompensation (p = 0.03). B) Moyenne des MEPs 
obtenus lorsque le coude était en extension. Le muscle brachio-radial démontre un plus grand MEP lorsqu’il y a 
une surcompensation des forces des agonistes (p < 0.001), et les MEPs du chef médial du triceps sont de plus 
grandes amplitudes lors de la série avec l’EMG équivalente (p = 0.004). * représente une valeur signifiante de p 
<0.05, et **; un p < 0.001, ce qui indique une différence statistique très significative. 
 
4.1.2 Compensation inefficace de l’EMG agoniste 
Le test de Shapiro-Wilk a dévoilé que les amplitudes des MEPs du groupe d’essais démontrant 
une inefficacité des forces assistantes à balancer l’activité EMG aux deux orientations du 
coude n’étaient pas distribuées normalement, ce qui obligeait l’emploi de tests statistiques non 
paramétriques pour comparer les différences d’amplitudes entre les deux positions.  
Il serait attendu que les essais avec une compensation inefficace de l’EMG agoniste 
démontrent un plus grand MEP dans chaque muscle lorsque celui-ci fonctionne comme 
agoniste, puisque, comme mentionnée plus haut, l’excitabilité des motoneurones, qui 
contribue à l’amplitude du MEP, est élevée quand le muscle est actif. Les résultats obtenus de 




Il s’est avéré que pour le groupe de sujets, les MEPs des BB et BR étaient plus grands quand 
le coude était en flexion (p < 0.004, test de Wilcoxon), et ceux du TL et TM étaient plus élevés 
en extension (p < 0.001, test de Wilcoxon) (Figure 4.3).  
 
 
Figure 4.3: Évaluation des influences cortico-spinales pour les essais avec une compensation inefficace de 
l’activité EMG des agonistes. Les amplitudes moyennes des MEPs du groupe pour les 4 muscles aux deux 
positions du coude pour les essais avec l’activité EMG plus élevée dans un muscle qui travaille comme agoniste, 
comparé à la situation où ce même muscle fonctionne comme antagoniste. Les MEPs des deux fléchisseurs 
étaient plus élevés lorsque le coude était en flexion (BB et BR, p < 0.004), et les MEPs des extenseurs sont 
significativement plus grands lors d’un angle d’extension (TL et TM, p < 0.001). 
 
Les résultats de cette catégorie de données ne seront pas interprétés plus profondément, non 
seulement à cause du manque de compensation de l’excitabilité des motoneurones, mais parce 
que cette série ne contribue pas à répondre à l’objectif de la recherche; de déterminer si les 
influences cortico-spinales sont indépendantes de l’activité EMG. Ces données présentent une 





4.1.3 Activité EMG équivalente 
 
4.1.3.1 Activité EMG 
Les essais composant la catégorie « EMG équivalente » représentent ceux dont les forces 
compensatoires ont réussi à diminuer l’activité EMG d’un muscle travaillant comme agoniste 
à une amplitude similaire à celle de ce même muscle quand il devient l’antagoniste (Figure 
4.4). 
Pour les essais de cette catégorie, les données des amplitudes des MEPs ainsi que l’activité 
EMG de tous les muscles aux deux positions suivaient une distribution normale (p > 0.05, test 
de Shapiro-Wilk), ce qui permet l’emploi des tests statistiques paramétriques.  
Pendant le déplacement du bras d’une position à l’autre, il y avait des accroissements d’EMG 
transitoire, mais, grâce aux forces assistantes, l’EMG est retournée à son amplitude pré-
mouvement une fois la position stabilisée. L’activité des quatre muscles était minimale au 






Figure 4.4: L’égalisation de l’activité EMG aux deux positions. A) Illustration de l’activité EMG d’un sujet 
représentatif au cours d’un essai sans forces compensatoires. Les accroissements d’EMG persistent pendant que 
les muscles actifs maintiennent un angle du coude, et diminuent pendant la transition à la nouvelle position. B) 
Quand des forces assistantes sont appliquées à l’avant-bras afin de compenser les composantes passives des 
forces musculaires, l’activité tonique de tous les muscles est significativement diminuée, mais les accroissements 
produits durant le mouvement persistent. C) Sans forces compensatoires, l’activité des fléchisseurs est plus élevée 
lorsque le coude garde la position F, comparé à la position E (ratio EMG F/E > 1). De manière similaire, le ratio 
E/F > 1 pour les extenseurs démontre que l’activité de ces muscles est d’une amplitude plus importante quand le 
coude est à la position E. Les étoiles représentent une différence significative entre le ratio EMG sans 
compensation et celui avec forces compensatoires. D) Lorsque les forces passives des muscles sont diminuées, 






4.1.3.2 Dépendance sur la direction de mouvement  
Dans le but de déterminer si les influences cortico-spinales aux deux positions du coude 
dépendaient de la direction du mouvement vers ces positions, les amplitudes des MEPs à 
chaque position (E ou F) pour TMS1 et TMS2 ont été comparées en fonction de l’exécution 
d’un mouvement F→E ou E→F. Pour illustrer cela, considérons un exemple où l’impulsion de 
TMS a été donnée quand le bras était en flexion. Est-ce que l’avant-bras était ultérieurement 
en extension et s’est déplacé en flexion (E→F), ou est-ce qu’il a commencé en flexion pour 
aller ensuite en extension (F→E). 
Pour ce faire, les essais de chaque muscle ont été divisés en tenant compte de la position du 
bras quand l’impulsion de TMS a été envoyée. Soit il était en flexion, soit il était extension. 
Par la suite, ils ont été, à nouveau, divisés selon la direction du mouvement (E → F vs F → E).  
Pour les essais de type « EMG équivalente », l’effet de la direction du mouvement n’était 
significatif pour aucun muscle à aucune position (p > 0.075, ANOVA à un facteur). 
Ces résultats indiquent que les influences cortico-spinales aux motoneurones des muscles du 
coude ne dépendent pas de la direction du mouvement; elles sont pareilles à une position 
donnée si celle-là a été atteinte suivant un mouvement de flexion autant qu’une extension 
ultérieure du coude. Les réponses TMS reflètent alors les influences cortico-spinales à chaque 
position, et non un historique des mouvements. 
4.1.3.3 Évaluation de l’excitabilité cortico-spinale aux deux positions pour les essais avec 
l’EMG équivalente 
La figure 4.5 montre les formes et amplitudes des MEPs obtenus chez un sujet représentatif 
pour un fléchisseur (BB) et un extenseur (TL) pour un essai E → F→ E’ (Figure 4.5A), ainsi 
que les valeurs RMS normalisées représentant les amplitudes de l’activité EMG aux deux 
positions (B). Les moyennes normalisées des amplitudes des MEPs obtenues pour le groupe 
de sujets sont aussi présentées (C). Pour chaque muscle, il n’existe aucune différence 
significative entre l’EMG aux deux positions, ce qui confirme que l’activité des muscles avait 
bien été équilibrée pour un muscle quand il travaille comme agoniste et antagoniste (BB, p = 
0.819; BR, p = 0.189; TL, p = 0.105; TM, p = 0.332, ANOVA à un facteur) (Figure 4.5B). 




chaque position. Les résultats démontrent que les MEPs de 3 sur 4 muscles étaient 
statistiquement plus élevés quand le muscle fonctionnait comme agoniste, comparé à la 
situation où il travaille comme antagoniste (BB, p = 0.030; TL, p = 0.0019; TM, p = 0.0022, 
ANOVA à un facteur). Le test ANOVA n’est pas sorti significatif pour le BR (p = 0.368) 
(Figure 4.5C). 
 
Figure 4.5: Amplitudes des MEPs pour essais avec EMG équivalente. A) Images brutes des MEPs, tirées d’un 
essai E →F → E’ d’un sujet représentatif. En haut; les MEPs d’un fléchisseur (le biceps). De vue, l’amplitude du 
MEP est plus élevée en F qu’en E ou E’, pendant que les MEPs aux positions E et E’ paraissent d’amplitudes 
similaires. En bas ; un extenseur (le chef latéral du triceps). L’opposé est observé; le MEP diminue avec la 
transition de E en F, et retourne à l’amplitude initiale avec le retour à la position initiale. B) Les amplitudes de 
l’EMG ne sont pas significativement différentes aux deux positions du coude (p > 0.105). C) Les statistiques 
confirment la tendance observée en A – malgré une activité EMG équivalente, le MEP croît significativement 
avec le changement d’antagoniste en agoniste du BB, TL et TM (p < 0.03). Le MEP du BR n’est pas différent 




Une tendance similaire a été obtenue quand les proportions d’essais qui correspondent à 
l’hypothèse ont été trouvées. Dans le cas du muscle brachio-radial, 49% des essais 
démontraient un MEP de plus grande amplitude quand le coude était en flexion, comparé à 67% 
pour le BB, ainsi que 67% et 72% pour le TL et TM, respectivement quand l’articulation était 
en extension. 
Il faut noter que ces tendances ne montrent pas toujours un portrait complet. Les changements 
réciproques des MEPs des fléchisseurs et extenseurs (MEPs des extenseurs plus élevés à la 
position E versus F, et vice-versa pour les MEPs du biceps) ont été vus globalement pour trois 
des quatre muscles, mais pas toujours chez tous les sujets. Deux sujets ont démontré ce 
résultat dans tous les muscles, tandis que quatre sujets ne l’avaient que dans trois muscles. 
Parmi ces derniers, chez trois d’entre eux, c’est le muscle brachio-radial qui ne s’est pas avéré 
significatif, alors que pour un, c’est le biceps. Pour les deux sujets qui restaient, dont deux 
muscles sur quatre ont suivi l’hypothèse; dans les deux cas, il s’agissait des deux extenseurs 
(TL et TM) qui n’étaient pas significatifs. 
Ces observations indiquent que chez la majorité des sujets (5/8), les MEPs du muscle brachio-
radial étaient plus élevés en flexion, mais les valeurs des trois sujets dont ce n’était pas le cas 
ont contribué à abaisser la moyenne sous le seuil de signification. Les raisons possibles pour 
ces données inattendues seront discutées dans la prochaine section. 
Ces changements réciproques ont été obtenus suivant des stimulations de caractéristiques 
identiques, ce qui indique que l’état du cortex moteur aux deux positions du coude était 
considérablement différent, alors même que l’état des motoneurones innervant les muscles 
était similaire. Ces résultats suggèrent que les réponses à la TMS et en conséquence les 
influences cortico-spinales sont reliées à la position de l’articulation, et non à l’activité 
musculaire. 
4.1.4 Surcompensation de l’EMG de l’agoniste 
Les données des amplitudes des MEPs et de l’activité EMG aux deux positions du coude 
suivaient une distribution normale pour tous les muscles pour les essais de cette catégorie (p > 




4.1.4.1 Activité EMG 
Pour les essais classifiés en tant que surcompensation de l’activité EMG des muscles 
agonistes, l’EMG des fléchisseurs était plus élevée quand le coude était étendu, et celle 
des extenseurs était plus grande quand l’articulation atteignait un angle de flexion 
(Figure. 4.6). Cette situation est l’inverse des forces musculaires observées lors d’un 
mouvement naturel sans forces externes (Figure. 4.4A). 
 
Figure 4.6: Activité EMG observé dans un fléchisseur et un extenseur lors d’un essai avec surcompensation. Lors 
d’un déplacement de type F→ E→ F’, le BB est plus actif en extension (au moment d’envoi de l’impulsion de 
TMS) qu’en flexion (F ou F’). Le TL démontre une plus grande activité en flexion du coude, comparée à celle 
observée en extension. Le panneau du bas démontre le rythme de l’envoi de la stimulation magnétique.  
 
Des analyses statistiques sur les essais de cette catégorie ont révélé que, en effet, les RMS de 
l’EMG précédant l’impulsion de TMS étaient très significativement plus grandes dans les 
fléchisseurs lorsqu’ils prenaient le rôle de l’antagoniste (extension), et dans les extenseurs 









Figure 4.7: Amplitudes des MEPs pour les essais avec une surcompensation de l’activité EMG des muscles 
agonistes. A) L’amplitude de l’EMG de chaque muscle quand il fonctionne comme agoniste est significativement 
plus basse comparée à la situation où il travaille comme antagoniste (p < 0.0001). Pour les fléchisseurs, le muscle 
est plus actif quand le coude est en extension, et l’inverse pour les extenseurs. B) Les MEPs des fléchisseurs sont 
significativement plus élevés quand le coude est étendu (p = 0.001), et ceux des extenseurs augmentent quand le 
coude atteint un angle de flexion (p < 0.004). Ces résultats démontrent une association avec l’excitabilité 
motoneuronale, et ne permettent pas une comparaison objective de l’état du cortex moteur. 
 
4.1.4.2 Évaluation de l’excitabilité cortico-spinale aux deux positions pour les essais avec 
surcompensation de l’EMG de l’agoniste 
En suivant les mêmes étapes que celles décrites pour les essais avec l’EMG égale, il a été 
trouvé que pour les données du groupe des essais avec surcompensation de l’activité EMG des 
muscles agonistes, les amplitudes des MEPs étaient indépendantes de la direction du 
mouvement. Ceci indique que lors d’un essai de type F→E→F’, les MEPs obtenus à la 
position F étaient similaires à ceux produits lors du retour à cet angle (F’) (p > 0.09, ANOVA 
à un facteur). 
L’analyse des amplitudes des MEPs aux deux angles du coude a révélé des résultats différents 
de ceux obtenus des essais avec l’EMG équilibrée. Il y avait une différence significative chez 
tous les muscles, mais elle était dans la direction opposée à l’autre condition. Les potentiels 
évoqués moteurs étaient plus grands quand les muscles travaillaient comme antagonistes, et 
grâce à la méthode de compensation des forces musculaires, lorsque l’activité EMG était plus 




indique que les MEPs des extenseurs étaient plus élevés quand le bras était à la position F, et 
vice-versa pour les MEPs des fléchisseurs. 
Pour regarder les données d’un autre point de vue, il est encore important de considérer les 
proportions des essais qui correspondent à l’hypothèse. En déterminant le nombre d’essais 
pendant lesquels l’amplitude du MEP était plus élevée quand le muscle travaillait comme 
agoniste, les proportions suivantes ont été trouvées : BB = 29%, BR = 32 %, TL = 40%, TL = 
27%. Ces chiffres représentent des fractions d’essais beaucoup moins élevées qui concordent 
avec l’hypothèse, relative à celles pour la condition avec l’activité EMG équilibrée aux deux 
positions. Il y a plusieurs possibilités qui pourraient expliquer ce désaccord. 
L’objectif de cette expérience était de déterminer si les influences cortico-spinales pouvaient 
être dissociées de l’activité EMG. Si les résultats de cette catégorie d’essais avaient confirmé 
l’hypothèse, ils auraient été un exemple très fort de la dissociation de ces variables, puisque le 
MEP aurait été plus grand quand le muscle était presque silencieux. Les résultats réels 
semblent obliger le refus de l’hypothèse, mais il faut auparavant considérer la situation 
expérimentale.  
 Lorsque le muscle était à la position avec la surcompensation des forces, son activité EMG 
normalement élevée a été abaissée à un niveau presque silencieux. L’excitabilité des 
motoneurones a donc été diminuée, et le MEP n’était pas influencé par cette variable. 
Lorsque ce même muscle se déplace à l’angle auquel il devient antagoniste, l’activité EMG 
diminue, mais est considérée plus grande à cette position, relativement à l’activité observée à 
sa position ultérieure, à laquelle les forces musculaires ont été compensées. Ceci indique que 
les motoneurones sont plus excitables à cette configuration, alors l’amplitude du MEP à cette 
orientation est composée non seulement des influences corticales, mais aussi de la composante 
motoneuronale. 
Il s’ensuit que la situation avec une surcompensation des muscles agonistes n’offre pas une 
comparaison objective de l’état des neurones corticaux avec un changement de l’angle du 
coude. Cette série de données ne devrait donc pas être incluse dans la détermination de la 




4.2 Perturbation mécanique de raccourcissement  
Le test de Shapiro-Wilk effectué sur tous les muscles aux deux positions du coude pour les 
données avec la perturbation mécanique a démontré que les MEPs ne sont pas distribués 
normalement, ce qui oblige l’utilisation des tests statistiques non paramétriques (p < 0.046). 
Par contre, l’activité EMG aux deux positions était normalement distribuée. 
4.2.1 Activité EMG  
Une deuxième technique a été utilisée dans le but de minimiser l’effet de l’excitabilité des 
motoneurones. Une brève impulsion mécanique perturbante qui raccourcit les muscles ciblés a 
été employée à chaque position afin de créer une période de silence EMG, ce qui réduit l’effet 
de l’état des motoneurones sur le MEP et égalise l’activité EMG aux deux orientations du 
coude. 
Cette méthode a réussi à produire une période de silence dans chaque muscle en flexion et en 
extension lors de 93% des essais (Figure 4.8). Tout essai pendant lequel la période de silence 
n’a pas été observée n’a pas été inclus dans l’analyse.  
 
Figure 4.8: La période de silence électromyographique produite par un raccourcissement soudain du muscle.      
A) Superposition de 10 essais démontrant la période de silence engendrée systématiquement dans le biceps (BB) 
grâce à une perturbation mécanique vers la flexion. B) Superposition de 5 essais indiquant que la perturbation 
vers l’extension produit le même effet dans l’activité du chef latéral du triceps (TL). La ligne en pointillé indique 




Afin que le MEP ait lieu pendant la période de silence, l’impulsion de TMS a été envoyée 22 à 
25 ms après le début de la perturbation. À l’intérieur d’un essai, la perturbation mécanique 
était dans la même direction aux deux positions, par exemple vers la flexion, ce qui 
raccourcissait les fléchisseurs, quand le coude était fléchi et étendu. Seuls les muscles 
raccourcis ont été évalués pour leurs MEPs, puisque l’excitabilité motoneuronale de l’autre 
ensemble n’a pas été diminuée dans cet essai. Ce choix a permis d’examiner objectivement la 
modulation des influences cortico-spinales d’un même muscle aux deux angles de 
l’articulation. 
 En évaluant les 10 ms avant l’apparition du MEP, il a été possible de déterminer si 
l’impulsion avait réussi à équilibrer l’activité EMG en produisant une période de silence aux 
deux angles de l’articulation. Il n’y avait aucune différence entre l’amplitude de l’EMG aux 
deux positions (p > 0.646 pour tous les muscles, ANOVA à un facteur) pour les essais 
examinant les fléchisseurs (Figure 4.9A) ni pour ceux évaluant les extenseurs (Figure 4.9B). 
 
Figure 4.9: L’activité EMG précédant les perturbations mécaniques. A) L’amplitude moyenne normalisée de 
l’activité EMG pendant les 10 ms précédant le MEP pour un sujet représentatif lorsque la perturbation a été 
donnée vers la flexion. La perturbation a égalisé l’EMG aux deux positions du coude dans les deux fléchisseurs 
(BB, p = 0.646; BR, p = 0.721). B) Il n’y avait aussi aucune différence entre l’activité EMG des deux extenseurs 
en flexion versus en extension du coude, quand la perturbation a été effectuée vers l’extension (TL : p = 0.799, 





4.2.2 Dépendance sur la direction du mouvement 
Afin de déterminer si la direction du mouvement exerçait un effet sur les amplitudes des 
MEPs, les essais ont été divisés selon le type de mouvement effectué pour arriver à la position 
à laquelle le MEP a été produit. Pour chaque muscle, pour les impulsions avec le bras en 
flexion, les essais F → E ont été comparés aux essais E → F, et pareillement pour la situation 
avec le coude étendu. Aucune différence pour aucun muscle n’a été trouvée entre les 
amplitudes des MEPs (p > 0.3 pour tous les muscles, test de Wilcoxon). Ceci suggère que la 
position ultérieure d'un muscle n'influe pas sur le signal cortico-spinal.  
4.2.3 La latence  
La latence d’apparition des MEPs a été déterminée en mesurant le temps écoulé entre la 
livraison de l’impulsion de TMS et le début du signal MEP. Elle a été trouvée suivant les deux 
impulsions de TMS pour chaque muscle. Tous les sujets pris ensemble, la plage de valeurs 
était identique pour tous les muscles; entre 15 et 24 ms (19.1 ± 0.35). Des tests ANOVA à un 
facteur n’ont trouvé aucune différence significative entre les deux impulsions pour un même 
muscle (p > 0.24 pour tous les muscles). Les mêmes résultats ont été obtenus pour la série 
d’essais avec forces assistantes. Ces observations indiquent que la position du coude et la 
direction du mouvement n’avaient aucun effet sur la latence des MEPs. 
4.2.4 L’excitabilité cortico-spinale à différentes positions du coude pour les essais avec 
perturbations mécaniques 
L’amplitude pic-à-pic des MEPs a été trouvée à chacune des deux orientations du coude 
établies pendant un essai afin d’évaluer la modulation de l’excitabilité cortico-spinale avec un 
changement d’angle. Des comparaisons ont été effectuées entre les deux positions pour chaque 
sujet individuellement, ainsi que pour l’ensemble du groupe, en utilisant des valeurs 
normalisées. 
L’analyse sur le groupe a montré une différence significative entre les MEPs produits suivant 
un changement de l’angle du coude pour trois des quatre muscles. Les MEPs du biceps avaient 
une plus grande amplitude quand le bras était fléchi, comparé à l’extension du coude (p < 
0.001, test de Wilcoxon), et ceux des deux extenseurs étaient plus élevés quand le coude était 
en extension (TL, p = 0.038; TM, p = 0.003) (Figure 4.10). Autrement dit, le MEP mis en 




E, et les MEPs des deux chefs du triceps brachial ont augmenté avec ce même déplacement, de 
manière réciproque. Ces statistiques démontrent que les influences cortico-spinales ont 
tendance à favoriser les muscles agonistes d’un mouvement, mais que celles-ci sont 
indépendantes de l’activité EMG, puisqu’elle a été équilibrée aux deux positions précédant 
l’impulsion de TMS grâce aux perturbations mécaniques. 
Le muscle brachio-radial était l’exception, ne démontrant aucune différence significative entre 
les deux positions (p = 0.314).  
  
Figure 4.10: Amplitudes des MEPs pour les essais avec une perturbation mécanique. Pour le groupe de sujets, le 
MEP du BB était plus élevé lorsque le coude était en flexion (p = 0.001), et ceux des deux extenseurs étaient de 
plus grande amplitude lorsque l’articulation était étendue (T L : p = 0.038; TM : p = 0.003), bien que l’activité 
EMG fût équivalente aux deux positions. Le MEP du BR n’était pas significativement différent aux deux angles 
du coude (p = 0.314).  
 
En considérant les proportions d’essais qui correspondaient au résultat attendu pour chaque 
muscle (ceux dont l’amplitude du MEP était plus élevée quand le muscle travaillait comme 
agoniste), les proportions suivantes ont été trouvées : BB = 83%, BR = 44%, TL = 55%, TM = 
65%. Interpréter les résultats de ce point de vue démontre que statistiquement la différence des 
amplitudes des MEPs du muscle brachio-radial n’a pas atteint un niveau de signification, mais 
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4.3 L’étirement soudain pour évaluer l’état des muscles  
Le couplage des forces assistantes avec les perturbations mécaniques avait comme but 
d’examiner si le réflexe myotatique pourrait être évoqué aux deux positions du coude. Les 
forces compensatoires ont diminué l’activité du muscle agoniste à un niveau similaire à celle 
observée lorsque ce même muscle change de rôle pour devenir l’antagoniste. La perturbation a 
raccourci un ensemble de muscles, ainsi étirant les muscles opposants. Lors de 95% des essais, 
le réflexe myotatique a été évoqué en extension autant qu’en flexion dans chaque muscle 
(Figure 4.11), ce qui indique que même si l’activité EMG était près de zéro dans les essais 
avec les forces assistantes, les muscles n’étaient pas relâchés. Le relâchement musculaire est 
associé à une inhibition des motoneurones (Raptis et al., 2010), ce qui, le cas échéant, n’aurait 
pas permis d’examiner les influences cortico-spinales de cette série de données afin d’évaluer 
la validité de notre hypothèse.  
La latence et l’angle d’apparition du réflexe étaient distribués normalement pour tous les 
muscles (p > 0.05, test de Shapiro-Wilk).  
La latence d’apparition du réflexe a été évaluée aux deux positions du coude. Les moyennes 
de chaque muscle pour le groupe de sujets n’ont fait preuve d’aucune différence significative 
(p > 0.294, ANOVA à un facteur). Le déplacement angulaire parcouru avant l’apparition du 
réflexe n’a aussi pas atteint un niveau de signification pour chacun des muscles (p > 0.067, 
ANOVA à un facteur). 
Ces résultats suggèrent que le seuil spatial d’activation de chaque muscle était près de sa 
longueur actuelle aux deux angles du coude. Il est alors possible que la longueur seuil ait été 
rétablie suivant le mouvement volontaire; une observation qui soutient les notions proposées 





Figure 4.11: Essai représentatif de la sollicitation du réflexe myotatique aux deux positions du coude par le 
raccourcissement du muscle opposant à l’aide d’une perturbation mécanique. A) Le déplacement angulaire et 
l’emplacement des perturbations. Le sujet a commencé en flexion et a effectué un déplacement de 100º pour 
arriver en extension. Les perturbations, visibles sur la figure comme déflexions de la courbe vers le bas, ont été 
délivrées vers la flexion, ainsi raccourcissant les fléchisseurs. B) Le raccourcissement du biceps a créé des 
périodes de silence EMG aux deux positions du coude. C) L’étirement soudain des extenseurs a évoqué le réflexe 
myotatique dans chef latéral du triceps en flexion autant qu’en extension, ainsi suggérant que le muscle était près 
de son seuil spatial d’activation aux deux orientations. 
La ligne verticale en pointillé représente le début de la perturbation, et la ligne verticale solide indique le début du 
réflexe myotatique.  
 
4.4 Résumé des résultats 
Le tableau I résume les résultats obtenus pour les deux conditions qui contribuent à 
l’évaluation de l’hypothèse : la série avec l’EMG équilibrée aux deux positions au moyen de 








MEPs des BB, TL, et TM sont significativement plus élevés quand ils prennent le rôle de 














La discussion qui suit analysera profondément les résultats de ces deux conditions 
expérimentales afin de déterminer la validité de l’hypothèse ainsi que l’importance et 
l’impact de cette recherche sur le débat entourant les deux théories du contrôle moteur. 
 
Tableau I: Résumé des résultats pour les conditions d’EMG équivalente et les 
perturbations mécaniques 
Muscle 

















BB 67% p = 0.030 83% p < 0.001 
BR 49% p = 0.368 44% p = 0.314 
TL 67% p = 0.0019 55% p = 0.038 
TM 72% p = 0.0022 65% p = 0.003 
  
 
CHAPITRE 5 : DISCUSSION 
 
Quatre conclusions principales peuvent être tirées de ces résultats. Premièrement, la méthode 
pour créer une période de silence électromyographique dans un ensemble de muscles au 
moyen d’une perturbation mécanique a réussi à équilibrer l’activité EMG aux deux positions 
du coude, rendant ainsi l’évaluation des influences cortico-spinales indépendante de 
l’excitabilité des motoneurones de la moelle épinière. La similarité des latences des MEPs aux 
deux positions appui aussi l’hypothèse que l’état des motoneurones ne diffère pas entre les 
deux positions. 
Cette méthode a déjà été employée avec succès par Sangani et coll. (2011) sur les muscles du 
poignet afin d’évaluer la modulation des influences cortico-spinales suivant un déchargement 
de cette articulation. 
La méthode consistant à balancer l’activité EMG à l’aide de forces assistantes a aussi atteint 
cet objectif dans un certain nombre de cas, mais avec un taux de rendement beaucoup moins 
élevé. 
Deuxièmement, il est possible de conclure que les mouvements volontaires sont associés à des 
modulations des influences cortico-spinales, puisque des changements réciproques des MEPs 
ont été observés chez les fléchisseurs et les extenseurs avec un changement de l’angle du 
coude. 
Troisièmement, ces changements d’excitabilité du cortex moteur ne sont pas associés à 
l’activité EMG, puisque les amplitudes réciproques des MEPs ont été trouvées malgré une 
EMG équivalente aux deux positions du coude. Le rôle des influences cortico-spinales n’est 
donc pas relié à la programmation des forces musculaires à produire. 
Finalement, les essais de contrôle grâce aux forces assistantes couplées avec les perturbations 
ont suggéré l’existence d’une réinitialisation de la position seuil de recrutement des muscles, 
puisque des perturbations identiques avaient le même effet (le réflexe d’étirement) dans un 




Pour ce faire, la position seuil a dû être rétablie de la longueur initiale du muscle à la longueur 
de la nouvelle position. 
5.1 Résultats dans le contexte de l’hypothèse du point d’équilibre 
Cette dernière observation suggère des perspectives intéressantes. Quand le coude change d’un 
angle de flexion vers un angle d’extension, le biceps, un fléchisseur du coude, passe du rôle 
d’agoniste à celui de l’antagoniste, ce qui est associé à un rallongement du muscle. Le muscle 
était sensible à la perturbation aux deux positions, démontré par le réflexe d’étirement évoqué 
à chaque orientation lorsque la perturbation raccourcissait les extenseurs. Ceci indique que le 
muscle était près de son seuil d’activation spatial en extension autant qu’en flexion, ce qui 
suggère que lorsque le biceps s’est rallongé pour passer en extension, sa longueur seuil 
d’activation a été rétablie à une nouvelle longueur. 
En effet, il existe plusieurs études ayant démontré sur le poignet qu’au lieu de programmer une 
commande motrice spécifiant les variables mécaniques à générer, les voies descendantes 
spécifient les positions angulaires seuils (R) auxquelles les muscles deviennent recrutés. Ces 
résultats se conforment aux prédictions de l’hypothèse du point d’équilibre (voir section 1.7.2) 
(Ilmane et al., 2012; Raptis et al., 2010; Sangani et al., 2011). 
Ilmane et coll. (2012) ont examiné la modulation des influences cortico-spinales associée à un 
mouvement involontaire suscité par le retrait soudain d’une charge balancée par le poignet en 
extension, ce qui amenait l’articulation naturellement à une position de flexion, sans 
intervention volontaire de la part du sujet. Malgré des niveaux d’EMG tonique très différents 
dans les muscles avant et après le déchargement, les amplitudes des MEPs aux deux positions 
n’étaient pas différentes. 
Ce résultat est en lien avec la conclusion de la présente expérience; la sortie de M1 et l’activité 
EMG ne sont pas associées. Ils ont conclu que lors des mouvements involontaires, les 
influences cortico-spinales demeurent constantes, imposant un R invariant, et que ceci sert à 




Si la position seuil reste constante lors d’un déplacement involontaire afin de stabiliser une 
configuration, il est logique que lors d’un mouvement volontaire, l’état du cortex étant modifié 
afin de provoquer un déplacement, rétablisse la position seuil à une nouvelle longueur. 
Selon l’hypothèse du point d’équilibre, pour produire un déplacement, les positions seuils (λ) 
des agonistes et antagonistes sont décalées de manière réciproque, telle que le potentiel 
membranaire du muscle raccourcissant, l’agoniste; soit augmenté pour qu’il atteigne son seuil 
électrique à une longueur plus courte, tandis que le potentiel membranaire de l’antagoniste, 
qui lui, s’étire, est abaissé pour que sa position d’activation soit à une longueur plus longue, 
l’empêchant ainsi de s’activer pendant le déplacement. Si l’antagoniste est étiré jusqu’à sa 
position seuil, le réflexe myotatique sera déclenché et le muscle se contractera. 
Le potentiel membranaire des motoneurones augmente linéairement vers le seuil de 
déchargement (Ashby & Zilm, 1982), alors le cortex moteur tient compte de cette relation et 
établit la longueur du muscle à laquelle un motoneurone atteint le seuil d’activation en 
influençant le potentiel membranaire. Ceci est un effet infraliminaire qui ne cause pas un 
déplacement, mais influence plutôt le paramètre spatial du mouvement (Feldman & Levin, 
1995). 
Les résultats de notre expérience correspondent aux notions de cette théorie. Pour trois des 
quatre muscles étudiés, quand l’EMG était comparable aux deux angles du coude, le cortex a 
facilité un muscle travaillant comme agoniste vraisemblablement en établissant un R 
permettant aux motoneurones d’atteindre le seuil d’excitabilité et se décharger, et a défacilité 
ce même muscle lorsqu’il est devenu antagoniste en établissant un potentiel membranaire bas, 
diminuant ainsi la probabilité que les motoneurones s’activent. Le MEP de plus grande 
amplitude obtenu quand le muscle était agoniste est alors dû à une excitabilité augmentée du 
cortex qui a envoyé un signal permettant à plus de motoneurones de se décharger à cette 
position. La baisse de la taille du MEP observée après la transition à antagoniste peut être 
expliquée par une baisse correspondante de l’état de M1, ce qui envoie un signal permettant à 





Cette modulation du cortex avec un changement d’angle du coude suggère que les influences 
cortico-spinales sont reliées à la position du membre. L’étude de Sangani et coll. (2011) met 
en question cette corrélation. Ils ont comparé les MEPs obtenus avant et après un 
déchargement naturel du poignet (même tâche qu’Ilmane et coll. (2012); p. 82), à ceux 
produits lors d’un déchargement ajusté (la réduction du déplacement involontaire suivant le 
déchargement, accomplie par la contraction des muscles antagonistes). Lors du déchargement 
ajusté, une facilitation des muscles antagonistes précédant le déchargement a été trouvée, 
malgré des activités EMG similaires dans les muscles à cette position pour les deux conditions 
de déchargement. Du côté des agonistes, le MEP était invariant après le déchargement, malgré 
des changements de l’activité EMG et de la position du poignet. Ils ont conclu que la voie 
cortico-spinale a facilité les muscles antagonistes avant le déchargement, mais d’une manière 
infraliminaire, pour qu’ils puissent atteindre le seuil d’activation immédiatement suivant 
l’enlèvement de la charge afin de minimiser le déplacement (Sangani et al., 2011). 
L’invariance du MEP des agonistes malgré un changement de l’angle du poignet indique que 
les influences cortico-spinales ne sont pas, en réalité, associées à la position actuelle de 
l’articulation. 
L’hypothèse du point d’équilibre fait une distinction entre la position actuelle d’un segment et 
la position seuil, puisque les deux ne s’alignent pas nécessairement. En l’absence de forces 
externes, il est possible que la position seuil et la position actuelle coïncident, mais en 
présence d’une charge ou d’autres contraintes externes, les deux peuvent diverger (Feldman & 
Latash, 2005). 
La facilitation des motoneurones des agonistes commence avant le début de l’activation du 
muscle lors de mouvements rapides du poignet. Cette découverte offre des évidences 
supplémentaires que la facilitation cortico-spinale est entreprise indépendamment de la 
position de l’articulation (MacKinnon & Rothwell, 2000). 
La suggestion que le cortex participe à la réinitialisation des positions seuil d’activation des 
muscles appuie la solution proposée par l’EPH (Feldman, 2009) pour expliquer le problème de 




En réponse à une perturbation inattendue, le membre a tendance à retourner à la position 
initiale, due à l’activation des réflexes, par contre les êtres vivants sont capables 
d’entreprendre, d'effectuer et de stabiliser un mouvement volontaire sans inciter les réflexes à 
résister à ce déplacement. Si l'on considère que le système cortico-spinal rétablit la position de 
référence à laquelle les réflexes sont initiés afin de produire un mouvement, ce paradoxe 
apparent est résolu (Feldman, 2009). 
Lorsqu’une position est stabilisée, les signaux descendants demeurent constants, alors une 
perturbation externe est considérée comme une déviation de la position seuil et les réflexes 
sont activés pour faire revenir le segment à sa position initiale. Lors d’un mouvement 
volontaire, la position seuil est établie à la nouvelle position désirée et la position initiale est 
considérée comme une déviation de l’orientation demandée. L’activité EMG requise est 
ensuite générée afin d’amener le membre à cette configuration. Une fois atteinte, la position 
est stabilisée parce que les seuils des réflexes sont maintenant gardés à ce nouvel emplacement 
du corps (Feldman, 1986). 
Le cerveau permet aux forces, à l’activité musculaire et à la trajectoire du mouvement 
d’émerger naturellement en tenant compte des limites biomécaniques et neurales du corps, 
grâce à un décalage fluide des points d’équilibre qui incite le système nerveux à minimiser la 
distance entre la position actuelle d’un segment et la position seuil précisée (Balasubramaniam 
& Feldman, 2004). 
Une pré-programmation des activités EMG des muscles n’arrive pas à expliquer la 
stabilisation d’une posture finale, ce qui met en question la validité physiologique des théories 
appuyant cette notion (Ostry & Feldman, 2003). 
Nos résultats démontrent des influences cortico-spinales réciproques sur les fléchisseurs et 
extenseurs du coude avec un déplacement de cette articulation. Selon l’HPE, ce phénomène 
correspond à la « commande réciproque », soit un décalage des λ des deux groupes de muscles 
opposants en directions inverses pour faire activer un muscle et faire relâcher son antagoniste.  
Il existe aussi la « commande de co-activation »; une co-facilitation des agonistes et 




L’objectif de ce dernier est d’activer les deux groupes de muscles en même temps pour arrêter 
le mouvement. Le niveau de co-facilitation est proportionnel à la vitesse du mouvement et 
peut persister jusqu’à 600 ms après la fin du déplacement (Suzuki et al., 2001). Une vitesse 
modérée contrôlée par le sujet a alors été prescrite afin d’éviter des mouvements trop rapides, 
et la TMS a été envoyée 2 à 3 secondes après que le sujet est arrivé à la position demandée, 
dans le but de permettre à la co-contraction de se dissiper.  
On doit admettre que notre protocole ne permet pas de conclure définitivement que le rôle des 
influences cortico-spinales dans la production de mouvement est l’établissement des seuils 
spatiaux d’activation, puisque les conclusions ne reposent que sur des interprétations et de 
fortes corrélations entre les résultats obtenus et cette variable. L’expérience a pour sa part 
permis d’évaluer la validité de l’hypothèse pour conclure définitivement que M1 n’intervient 
pas dans la programmation des forces musculaires et de l’activité EMG à produire. 
5.2 L’hypothèse alternative 
Beaucoup de recherche a été effectuée au sujet du contrôle cortical des mouvements 
volontaires. Certains chercheurs ont trouvé une corrélation entre la décharge des neurones 
corticaux et la force musculaire produite (Evarts, 1967), la direction du mouvement 
(Georgopoulos et al., 1982), et l’activité électromyographique (Townsend et al., 2006). La 
conclusion de chacune de ces études était que le cortex moteur primaire encodait le paramètre 
trouvé et l’envoyait aux motoneurones afin de produire un mouvement. 
L’hypothèse alternative de cette étude confirme l’affirmation de la théorie du modèle interne 
et indique que le cortex moteur programme directement l’activité EMG et les forces 
musculaires à produire. Cette condition indique que si l’activité EMG aux deux positions du 
coude est similaire, l’état du cortex doit aussi être similaire à ces deux orientations. Cette 
expérience a démontré que même lors d’une activité EMG égale en flexion et en extension, 
l’amplitude du MEP d’un muscle était plus élevée lorsqu’il prenait le rôle de l’agoniste du 
mouvement, comparé à celle observée lorsqu’il devient antagoniste. Ce résultat expérimental 




En plus de l’évidence fournie par la présente expérience, il existe plusieurs problèmes reliés à 
la validité des études concluant au rôle de M1 en se basant sur la corrélation d’une variable du 
mouvement avec la sortie des neurones corticaux. Le premier se résume bien par la maxime 
scientifique populaire : la corrélation n’implique pas nécessairement la causalité. 
Un exemple illustrant la possibilité de conclure faussement à une causalité à partir d’une 
corrélation se trouve dans les résultats de la présente expérience. Quand aucun moyen n’a été 
entrepris pour contrôler l’excitabilité des motoneurones (les essais de la catégorie 
« compensation inefficace »), les MEPs des fléchisseurs étaient plus élevés lorsque le coude 
était en flexion. Cette position est aussi celle à laquelle l’EMG de ces muscles est la plus 
élevée, comparée à l’activité obtenue lors de l’extension du coude. L’inverse a été trouvé pour 
les extenseurs. Si des analyses supplémentaires n’avaient pas été entreprises afin d’enlever 
l’état des neurones de la moelle épinière comme variable dépendante, il aurait été possible de 
conclure que les influences cortico-spinales sont associées à l’activité EMG, alors le cortex 
moteur doit intervenir dans la spécification des forces musculaires à produire. Lorsque l’EMG 
a été équilibrée aux deux angles du coude, une dissociation a été observée entre ce paramètre 
et la sortie de M1. 
Shah et coll. (2004) ont développé un modèle démontrant que le niveau de corrélation entre 
l’activité d’un neurone de M1 et celle d’un muscle ne correspondait pas au poids synaptique 
(l’efficacité de la transmission des signaux du neurone cortical au motoneurone (Bioulac & 
Lamour, 2001)) entre le neurone du cortex et le muscle, suggérant ainsi la prudence quant à 
l’usage des méthodes de corrélation comme mesure de la connectivité neuronale. 
Il existe un autre problème avançant la proposition que le cortex moteur programme 
directement les variables telles que la force et l’EMG. Afin d’effectuer un mouvement 
volontaire, de nombreuses unités motrices reliées à plusieurs muscles sont appelées à 
intervenir, chacune avec son propre seuil d’activation membranaire. Pour que le signal 
provenant du cortex soit une programmation de ces variables mécaniques, il doit y avoir une 
relation linéaire entre la sortie du cortex moteur et la sortie des muscles. Ceci n’est pas logique, 




individuellement. Cette non-linéarité des propriétés d’entrée-sortie de la voie cortico-spinale a 
été expérimentalement démontrée (Lackmy-Vallee et al., 2012). 
Il devient alors important d’interpréter plus profondément les résultats des études afin d’éviter 
de décréter qu’une simple corrélation est la preuve d’un mécanisme. 
L’hypothèse du point d’équilibre propose une explication logique indiquant que la production 
du mouvement n’exige pas un contrôle étendu de multiples variables de la part du cerveau. Le 
cortex est capable d’établir les positions d’activation de muscles individuels et d’ensembles de 
muscles, laissant les caractéristiques du déplacement émerger selon l’environnement. Le SNC 
nécessite des connaissances des propriétés physiques de l’environnement et du corps, mais ne 
requiert pas des imitations internes (modèles internes) de celles-ci, ni une connaissance des 
équations de la dynamique du mouvement (Feldman & Levin, 1995). 
5.3 Limites  
Il existe nombre de facteurs reliés aux méthodes et à l’interprétation des données de cette 
étude pouvant être jugés comme limites à l’acceptation des conclusions. 
Premièrement, les amplitudes réciproques des MEPs prédites par l’hypothèse ont été trouvées 
dans trois des quatre muscles examinés : BB, TL et TM. Les MEPs obtenus du muscle 
brachio-radial ne présentaient aucune différence d’amplitude aux deux positions. Le BR est un 
important fléchisseur du coude (Oatis, 2004), alors il était attendu que ce muscle suive lui 
aussi l’hypothèse. Ce manque de signification pourrait mettre en question la conclusion que 
l’EMG et la sortie du cortex moteur ne sont pas corrélées, mais il est plutôt possible que la 
tâche choisie ne faisait pas appel au BR comme prévu, ne nécessitant donc pas une modulation 
de son activation.  
Lors de cette expérience, l’avant-bras était dans une position dite « neutre », soit entre la 
pronation et la supination, avec le pouce orienté vers le haut. Des études au sujet de l’effet de 
la position de l’avant-bras sur les moments de force des muscles ont montré que quand 
l’avant-bras et le poignet sont dans la position neutre, le biceps génère un important moment 
de force de supination. Le muscle brachio-radial se comporte différemment. Quand l’avant-




force de pronation est observé lorsque la main est en supination. Cela indique que ce muscle a 
tendance à faire revenir l’avant-bras à la position neutre, et qu’à cette position, le moment de 
force est presque nul (Bremer et al., 2006; Murray et al., 1995). 
Ces observations expérimentales suggèrent qu’en choisissant la position neutre de l’avant-bras 
pour cette étude, le muscle brachio-radial était moindrement activé, ce qui pourrait expliquer 
le manque de modulation des influences cortico-spinales à ce muscle lorsqu’il changeait de 
rôle, malgré la fonction normalement primordiale du brachio-radial dans la flexion du coude. 
L’analyse des MEPs produits en réponse à la stimulation magnétique transcrânienne 
représente un moyen indirect d’évaluer l’excitabilité du cortex moteur (Merabet & Leone, 
2009). La facilitation des muscles agonistes et la défacilitation relative des muscles 
antagonistes indépendantes de l’activité EMG suggèrent fortement que le rôle de M1 dans la 
génération de mouvements volontaires est relié à l’établissement de la position seuil d’un 
muscle ou d’un segment, mais puisque cette technique n’est qu’une mesure indirecte, il n’est 
pas possible de conclure que les MEPs sont dus uniquement aux influences cortico-spinales. 
Le cortex moteur échange des informations avec le cortex prémoteur, l’aire motrice 
supplémentaire, le gyrus cingulaire et les aires corticales somatosensorielles. Il envoie aussi 
des projections aux noyaux gris centraux, au noyau rouge, au cervelet et à la formation 
réticulaire, en plus des axones correspondant à la moelle épinière (Keizer & Kuypers, 1989). 
Les motoneurones reçoivent à leur tour des entrées synaptiques des afférents Ia, des 
interneurones spinaux excitateurs et inhibiteurs, des neurones composants les faisceaux 
vestibulospinal, réticulospinal, et rubrospinal, en plus des entrées directes de la voie cortico-
spinale (Baker, 2011). 
Il devient alors impossible de conclure avec certitude que les effets sur les MEPs sont dus 
uniquement à des changements de l’état du cortex moteur primaire. Il est toutefois possible 
d’exclure l’influence de certaines de ces voies. 
Plusieurs études ont mesuré les potentiels postsynaptiques excitateurs (PPSE) cortico-
motoneuronaux (une dépolarisation du potentiel membranaire qui facilite le déclenchement 




motrices du cerveau. Bien que la stimulation de M1 ait évoqué des PPSE dans les 
motoneurones, l’excitation de l’aire motrice supplémentaire n’a pas eu d’effet (Maier et al., 
2002). L’influence de cette région peut alors être considérée sans importance. 
La stimulation de la portion ventrale du cortex prémoteur n’a pas produit de PPSE dans les 
neurones de la moelle épinière, mais elle engendrait une modulation de la sortie de 
M1(Shimazu et al., 2004). La contribution possible de cette aire sur les potentiels évoqués 
moteurs obtenus suivant la TMS ne peut donc pas être négligée. 
La participation de l’inhibition réciproque à ce processus de facilitation et dé-facilitation 
réciproque des motoneurones est aussi à considérer. Lorsqu’un muscle agoniste se contracte, 
le muscle antagoniste est activement inhibé par la stimulation d’interneurones inhibiteurs Ia 
situés dans la moelle épinière. L’activité de ces interneurones est modulée centralement par 
des influences cortico-spinales, et en périphérie par des afférents provenant du fuseau 
neuromusculaire du muscle agoniste (Day et al., 1984).  
L’activation des muscles agonistes peut être le produit d’une excitation et d’une inhibition 
cortico-spinale travaillant de concert. Une excitation directe des motoneurones alpha par les 
axones cortico-spinaux activeront ceux-ci, et en même temps, des axones provenant du cortex 
moteur influent sur les motoneurones alpha des muscles antagonistes de manière indirecte en 
activant les interneurones Ia qui règnent le mécanisme d’inhibition réciproque (Day et al., 
1984).  
Cette expérience ne permet pas d’évaluer la relation entre les influences cortico-spinales 
directes et indirectes sur les motoneurones alpha.  
Un doute pouvant être soulevé quant à la méthode de perturbation mécanique est qu’elle 
raccourcit le muscle ciblé, et par conséquent étire le muscle situé de l’autre côté de 
l’articulation (ex. un raccourcissement du biceps étire le triceps). Il existe un réflexe 
transcortical, considéré un supplément à longue latence du réflexe myotatique provenant du 
cortex, démontré dans les muscles de la main. Il n’est pas permis d’exclure un effet possible 
de ce mécanisme sur les muscles de la main, mais cette portion du réflexe, bien qu’observée 




(Thilmann et al., 1991). Il ne peut alors avoir un effet sur le MEP résultant de l’étirement et du 
raccourcissement des muscles obtenu en réponse à la perturbation mécanique employée au 
cours de cette expérience. 
Une évidence supplémentaire que le réflexe à longue latence n’a eu aucun effet sur les 
influences cortico-spinales est que ce réflexe est associé à une excitation des motoneurones du 
muscle étiré (Cheney & Fetz, 1984), alors il serait attendu qu’un muscle est facilité quand il 
s’étire, comparé à quand il est raccourci, ce qui est l’inverse des observations obtenues dans 
cette expérience. 
La technique avec les forces assistantes avait quant à elle certaines limites. Uniquement les 
essais de la catégorie « EMG équivalente » ont permis d’évaluer la validité de l’hypothèse, 
indiquant que seulement 19% des essais étaient utilisables, donnant un taux de rendement 
d’environ 1 essai sur 5. Cette efficacité très faible suggère que cette technique éprouve des 
difficultés à équilibrer l’activité EMG aux deux angles du coude. 
Par contre, une expérience similaire employant les mêmes équipements que la présente pour 
évaluer la modulation des MEPs reliée à un changement volontaire de la position du poignet a 
trouvé une équivalence de l’activité EMG aux deux positions du poignet dans 95% des essais 
(Raptis et al., 2010). Il semble alors que cette technique fonctionne sur le poignet, mais ne 
s’adapte pas bien à un usage sur le coude. 
Il est possible que ce manque de transfert du poignet au coude puisse être relié aux 
caractéristiques des forces externes. Premièrement, le coefficient de raideur de la force 
employé dans l’étude de Raptis et coll. (2010) était 0.003Nmdeg−1, tandis que celui utilisé 
dans la présente expérience variait entre 0.0035 et 0.0045 Nmdeg-1, dépendamment du sujet. 
Bien que de plus grandes forces soient nécessaires sur le coude afin de surmonter l’inertie 
relativement plus grande (Lacquaniti et al., 1993), il se peut que les propriétés de la force 
couplées aux plus grandes excursions de mouvement permises au coude aient créé des 
difficultés à équilibrer l’EMG aux deux orientations. 
Ce coefficient indique que les forces étaient élastiques; elles augmentaient linéairement avec 




Il est possible que les forces soient devenues trop fortes vers la fin du mouvement, et afin de 
s’arrêter à l’angle demandé, certains sujets ont contracté simultanément leurs muscles 
agonistes et antagonistes. La co-contraction des deux ensembles de muscles entourant une 
articulation entraîne un raidissement de celle-ci et arrête le déplacement. L’excursion permise 
au poignet est plus petite, alors il se peut que les forces ne soient jamais devenues trop fortes 
pour nécessiter la contraction simultanée pour stabiliser la position finale. 
Alors si les forces assistantes arrivent à compenser les forces passives d’un muscle quand il est 
agoniste, mais que ce même muscle devient actif quand il est normalement silencieux par 
moyen d’une contraction simultanée quand il travaille comme antagoniste, l’excitabilité des 
motoneurones à cette dernière position sera élevée, rendant ainsi l’équilibration de l’activité 
EMG aux deux orientations impossible. Ceci pourrait expliquer la faible proportion d’essais 
appartenant à la catégorie « EMG équivalente ». 
 Une autre possibilité pouvant expliquer l’échec de cette technique sur le coude, malgré son 
adaptation réussie au poignet est la configuration des muscles étudiés. Les muscles examinés 
par Raptis et coll. (2010) (les muscles fléchisseurs et extenseurs ulnaires et radiaux du carpe) 
naissent tous de l’humérus et s’insèrent sur les os métacarpiens (Oatis, 2004). Les fibres de 
tous ces muscles sont orientées en parallèle, alors la direction de la force externe aura le même 
effet sur tous les muscles (Elk et al., 2004). 
Les muscles examinés par la présente expérience n’ont pas tous la même orientation. Le 
muscle brachio-radial se trouve le long de l’avant-bras. Il naît de l’humérus et s’insère sur le 
radius, tandis que le biceps et le triceps sont situés le long du bras. Le biceps commence à 
l’omoplate et termine sur le radius. Les chefs du triceps examinés naissent de l’humérus et 
s’insèrent sur l’ulna (Oatis, 2004). Les fibres musculaires sont orientées dans des plans 
différents, suggérant que les forces fournies par le moteur n’avaient pas le même effet sur 
chaque muscle (Nakazawa et al., 1993). Une analyse profonde de la biomécanique pourrait 
dévoiler l’effet des forces sur chaque muscle individuel, mais pour la présente, les différentes 
proportions d’efficacité trouvées pour chaque muscle (voir section 4.1.1.1) concordent bien 




5.4 Signification des résultats 
Les résultats de cette étude indiquent que la voie cortico-spinale, possiblement avec la 
contribution d’autres systèmes descendants, participe au réglage des positions 
seuils auxquelles les muscles deviennent activés. Le cortex moteur ne pré-programme pas 
l’activité EMG à fournir. Ces résultats contribuent à l’avancement des connaissances de base 
du contrôle cortical des mouvements volontaires. Ils appuient l’hypothèse du point d’équilibre 
et mettent en question les notions proposées par la théorie du modèle interne. Il faut éviter de 
parler d’une « commande motrice » spécifiée par le cortex, puisque la sortie du cortex moteur 
ne contient pas d’information motrice, mais plutôt de l’information spatiale. 
Les conclusions de cette expérience pourront aussi avoir une signification pour les pathologies 
motrices. Elles peuvent expliquer certains déficits sensorimoteurs, par exemple la spasticité 
observée chez des patients ayant souffert d’un accident vasculaire cérébral (AVC). La 
spasticité est une hyperexcitabilité du réflexe myotatique reliée à la vitesse du mouvement 
(Lance et al., 1980) qui entraîne une résistance à l’étirement d’un muscle. Ces patients 
démontrent des réactions normales jusqu’à une certaine amplitude d’étirement et celle-ci 
franchie, ils atteignent une zone dans laquelle la spasticité est toujours évoquée. Il semble 
alors que le dommage au cortex moteur suivant un AVC qui engendre la spasticité est relié à 
des limites dans la zone de réglage du seuil d’activation de ce muscle (Levin et al., 2000; 
Musampa et al., 2007). L’élucidation du mécanisme derrière une pathologie permet de 
développer des méthodes de diagnostic et des traitements ciblant efficacement le problème. 
5.5 Directions futures 
Cette expérience a démontré une facilitation des agonistes et une défacilitation des muscles 
antagonistes pendant un mouvement volontaire, et correspond avec les résultats obtenus sur le 
poignet par Raptis et coll. (2010). Cette concordance suggère que le cortex moteur influence 
systématiquement les muscles des différents segments du corps. Une prochaine étape sera 
d’examiner la modulation des influences cortico-spinales pendant un mouvement engageant 
deux articulations afin d’examiner l’effet de possibles interactions entre les deux sur la sortie 




Il pourrait aussi être utile d’employer notre protocole sur des populations de patients 
présentant différents troubles du mouvement afin de voir l’effet de leurs pathologies sur les 
influences cortico-spinales. 
La technique de compensation des forces musculaires passives par moyen de forces assistantes 
doit être améliorée afin d’être employée de nouveau sur le coude. Il serait utile d’inclure plus 
d’essais pour chaque condition expérimentale afin de s’assurer avoir un nombre suffisant 
d’essais valides. Il faut aussi créer des conditions empêchant la contraction simultanée de 
l’antagoniste avec l’agoniste. Puisque la force augmente linéairement avec le déplacement, il 
est possible qu’en fixant la position finale à une amplitude réduite, la force ne devienne pas 
assez puissante que les sujets aient à activer l’antagoniste afin d’arrêter le mouvement. 
Ces suggestions pourront améliorer l’efficacité de la technique de compensation, mais étant 
donné que la méthode de perturbation mécanique a réussi à créer les conditions nécessaires 
avec un taux de rendement de 93%, il est suggéré d’utiliser cette technique pour équilibrer 
l’excitabilité motoneuronale des muscles du coude. 
En tenant compte de ce point, nous avons présumé que l’excitabilité des motoneurones avait 
été diminuée à chaque position du coude parce que l’activité EMG avait été réduite, mais afin 
de confirmer cette supposition, le réflexe H devrait être évoqué à chaque orientation. Le 
réflexe H, une stimulation électrique évoquant le réflexe myotatique, permet d’évaluer 
catégoriquement l’état des neurones à une position donnée (Hugon, 1973). Si l’amplitude du 
réflexe H est minime et égale aux deux angles du coude, il sera alors permis de déclarer avec 
certitude que l’excitabilité des motoneurones est similaire aux deux positions. Ceci a déjà été 
effectué par Ilmane et coll. (2012) sur les muscles du poignet. 
Le protocole employé dans cette expérience n’a pas permis de conclure définitivement que les 
influences cortico-spinales sont responsables de la réinitialisation de la position seuil 
d’activation des muscles, seulement qu’il existe une forte corrélation entre les deux. 







Cette étude a examiné la modulation des influences cortico-spinales après un mouvement 
volontaire du coude vers des angles de flexion et d’extension dans le plan horizontal. En 
employant deux méthodes visant à réduire l’excitabilité des motoneurones; des perturbations 
mécaniques et des forces assistantes fournies par un moteur, équilibrant ainsi l’activité EMG 
aux deux orientations de l’articulation, il a été montré que le cortex moteur facilite les 
motoneurones d’un muscle travaillant comme agoniste lors d’un mouvement et défacilite ces 
mêmes neurones lorsque le coude se déplace intentionnellement vers l’angle auquel il agit en 
tant qu’antagoniste. 
La présence du réflexe myotatique évoqué dans un même muscle aux deux configurations du 
coude par le raccourcissement du muscle opposé, au moyen d’une perturbation mécanique, 
suggère que la longueur seuil d’activation du muscle a été rétablie lorsque le muscle a changé 
de rôle. 
Les résultats réciproques des influences cortico-spinales suggèrent à leur tour que le cortex 
participe à l’établissement de ces seuils spatiaux, de manière à ce que la facilitation d’un 
motoneurone engendre son activation à une longueur de muscle plus courte. Ces résultats 
appuient le mécanisme du contrôle moteur proposé par l’hypothèse du point d’équilibre. 
Il est pertinent de rappeler que les résultats de cette étude ne donnent aucune évidence directe 
de la contribution du cortex moteur à l’établissement des longueurs seuils d’activation des 
muscles. La présence du réflexe myotatique aux deux angles du coude ne fait que suggérer que 
le seuil spatial de ce réflexe a été rétabli de la position initiale à la position finale. Cependant, 
le protocole employé a permis de conclure que le cortex moteur ne programme pas l’activité 
EMG, réfutant ainsi un principe fondamental de la théorie du modèle interne. Cette conclusion 
nous permet aussi de confirmer notre hypothèse de recherche. 
La recherche supplémentaire est prescrite afin de démontrer l’évidence concrète du 




d’évaluer les conséquences des actions ou des changements de conditions sur les influences 
cortico-spinales. Une voie future à poursuivre sera de dissocier l’action motrice d’autres 
variables mécaniques du mouvement telles que la force musculaire afin de pouvoir exclure la 
possibilité de leur programmation par le cortex moteur. 
Une contribution intéressante de cette recherche à la science tient à l’évidence que les 
chercheurs doivent faire preuve de prudence en interprétant une corrélation entre deux 
variables comme étant preuve de causalité, puisque nos résultats démontrent une dissociation 
entre l’activité EMG et les influences cortico-spinales, et cela malgré une étude justifiant la 
participation de M1 à l’encodage de l’EMG en se basant sur une corrélation entre la décharge 
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ANNEXE 1 : CARACTÉRISTIQUES DES SUJETS 





1.2 SM        
(%) 
1 32 110 33 40 
2 25 110 25 30 
3 35 100 43 52 
4 30 100 31 37 
5 22 110 39 47 
6 25 100 41 49 
7 23 110 38 46 
8 39 110 34 44 
Total 28.9 [100,110] 35.5 43.1 












ANNEXE 3 : QUESTIONNAIRE POUR LA STIMULATION MAGNÉTIQUE 
TRANSCRÂNIENNE 
 
1. Chirurgies antérieures (type et date) ________________________________________ 
2. Avez-vous un des appareils suivants? 
 Stimulateur cardiaque (pacemaker)     OUI  NON 
 Clip chirurgical pour anévrysme ou autres vaisseaux              OUI  NON  
 Clip chirurgical ou valve au cœur     OUI  NON 
 Prosthèses (spécifier type et endroit)     OUI  NON 
 Implants (spécifier type et endroit)      OUI  NON 
 Métal ou fragments métalliques dans une partie du corps  OUI  NON 
 (spécifier type en endroit) 
3. Êtes-vous enceinte?       OUI  NON 
4. Est-ce que vous prenez des médicaments d’ordonnance?  OUI  NON 
5. Est-ce que vous ou quelqu’un dans votre famille avez des antécédents d’épilepsie? 
          OUI  NON 
Nom du chercheur Signature du chercheur Date 
 
   
Nom du Participant Signature du Participant Date 
   
